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Um dos grandes desafios no campo da engenharia de tecidos é o 
desenvolvimento de estruturas porosas tridimensionais (scaffolds) que 
permitam a adesão, a proliferação e a produção de matriz extracelular à taxa a 
que decorre a degradação do scaffold. Os scaffolds compósitos de matriz 
polimérica com enchimentos cerâmicos bioactivos têm sido objecto de 
investigação recente, pois combinam as vantagens destes dois tipos de 
materiais e mimetizam razoavelmente o osso, que é um compósito natural. 
 
Neste trabalho, foram preparados scaffolds compósitos usando o ácido poli (L-
láctico) (PLLA) como matriz e um vidro bioactivo (BG) do sistema 3CaO.P2O5-
MgO-SiO2 como enchimento inorgânico. O PLLA foi escolhido por ser um 
polímero sintético biodegradável, biocompatível e também piezoeléctrico à 
semelhança do osso, propriedade que tem sido apontada como responsável 
pela regulação do crescimento ósseo. Por sua vez, a composição vítrea 
seleccionada evidenciou, em estudos anteriores, a capacidade de induzir a 
precipitação de apatite, responsável pela bioactividade. 
 
Os scaffolds foram preparados por separação de fases termicamente induzida 
(TIPS) de soluções de 5.5% (m/m) PLLA/dioxano/água variando o teor de 
biovidro de 0 a 50% (m/m), o peso molecular do PLLA e o tempo de separação 
de fases. A adição crescente de biovidro mostrou influenciar o 
desenvolvimento da morfologia dos scaffolds, verificando-se o aumento do 
tamanho de poro com a adição de biovidro. O efeito do biovidro sobre a 
morfologia dos scaffolds foi relacionado com a solubilidade do vidro, 
atribuindo-se as variações na cinética de separação de fases às alterações 
que os iões lixiviados produzem na tensão interfacial entre as fases rica e 
pobre em polímero. Mostrou-se também que o biovidro actua como um agente 
nucleante na cristalinidade final da matriz de PLLA. O potencial carácter 
bioactivo dos scaffolds foi igualmente provado pela formação de uma camada 
apatítica à sua superfície após imersão em SBF. 
 
O efeito da polarização do PLLA sobre a adsorção de proteinas foi investigado. 
Para isso, foram preparados filmes finos de PLLA com diferentes graus de 
cristalinidade e usada a microscopia de força piezoeléctrica para manipular os 
dipolos do PLLA criando zonas polarizadas com diferentes polaridades.
Mostrou-se, por microscopia de força atómica em meio líquido, que a adsorção 
de proteinas é largamente promovida pela polarização. Foi sugerido que a 
promoção da adsorção de proteinas, devido à polarização, na superfície dos 
polímeros piezoeléctricos poderia constituir o primeiro mecanismo do 
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One of the main challenges in tissue engineering field is the development of 
three-dimensional scaffolds designed to allow cells to proliferate and secrete 
their own extracellular matrix while the scaffold gradually degrades. Recently, 
biopolymer/ceramic composite scaffolds have been investigated because they 
combine the advantages of these two types of materials and reasonably mimic 
the bone, which is a natural composite. 
 
In the present work, we prepared macroporous composite scaffolds using poly-
L-lactic acid (PLLA) as the polymeric matrix and a bioactive glass (BG) from the 
3CaO.P2O5-MgO-SiO2 system as the inorganic filler. PLLA was chosen 
because it is a synthetic biodegradable, biocompatible polymer which is 
additionally piezoelectric, similarly to bone, a property that has been implicated 
as responsible for bone growth regulation. The selected glass composition has 
previously shown the capability to induce apatite precipitation, assumed to be 
responsible for bioactivity. 
 
Composite scaffolds have been developed via a thermally induced phase 
separation (TIPS) of 5,5 wt% PLLA/dioxane/water solutions varying the BG 
content (0 to 50wt%), the molecular weight of PLLA and the time of phase 
separation. The addition of the bioactive glass has shown to act as a porogen 
increasing in a large extent the pore size of the scaffold. The effect of the glass 
content on the scaffold morphology was related to the glass surface solubility. 
The changes in the phase separation kinetics were attributed to the changes 
produced by the leached ions on the interfacial tension between polymer-rich 
and polymer-poor phases. The experiments also revealed that bioactive glass 
acted as a nucleating agent of the PLLA matrix promoting its crystallization. 
The in vitro bioactive character of the scaffolds was confirmed by the formation 
of an apatite layer on the surface of the scaffolds after immersion in synthetic 
plasma. 
 
The effect of polarization of PLLA on protein adsorption was also investigated. 
For this purpose, PLLA thin films with different crystallinity degrees were 
prepared and piezoresponse force microscopy was used to manipulate dipoles 
in order to generate polarized areas with different polarities. Observation by 
atomic force miscroscopy in liquid has shown that protein adsorption is widely 
promoted by the polarization. It was suggested that the polarization induced 
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O presente capítulo descreve as principais descobertas relacionadas com fenómenos 
eléctricos presentes no tecido ósseo que inspiraram e motivaram este trabalho. A estratégia da 
engenharia de tecidos como terapêutica para a reparação e regeneração do tecido ósseo é também 
abordada a fim de entender os objectivos do trabalho. 
 
A investigação sobre a “bioelectricidade” no osso entre os anos 40 e 60 deu origem às 
várias descobertas sobre a electricidade no tecido ósseo e a indução de crescimento ósseo que, por 
sua vez fizeram emergir materiais modificados e materiais “inteligentes” para induzir/acelerar a 
regeneração óssea. 
 
 Do ponto de vista da presente autora, as descobertas mais importantes acima mencionadas 
foram as seguintes: 
1. A aplicação de uma estimulação eléctrica induz a formação óssea [1-6], 
2. A aplicação de uma carga mecânica provoca a geração de cargas eléctricas positivas na 
superfície óssea submetida à tracção e negativas na superfície submetida à compressão, 
ocorrendo reabsorção óssea no lado do osso positivamente carregado e crescimento ósseo 
no lado negativamente carregado [1,2], 
3. O osso é piezoeléctrico [1, 6-16]. 
 
Destas descobertas surgiram as seguintes ideias: 
1. Aplicar estímulos eléctricos externos para tratar fracturas e outras doenças ósseas. Esta 
ideia foi largamente explorada e usada nos últimos 40 anos e passa pelo uso de diversas 
técnicas como a corrente contínua, alterna ou pulsada [1, 2].  
2. Usar materiais cuja superfície é electricamente carregada. Verificou-se que a carga 
superficial dos materiais é um dos factores mais determinantes para as respostas biológicas 
e, em particular, que materiais cerâmicos negativamente carregados aceleram a 
regeneração óssea em relação às superfícies positivamente carregadas ou não carregadas 
[17, 18]. 
3. Usar materiais piezoeléctricos para mimetizar melhor o comportamento do osso. Estes 
materiais “inteligentes” têm mostrado acelerar a regeneração óssea comparativamente a 





Seguidamente, são expostos os diversos conceitos sobre o osso que fizeram surgir as ideias 
acima apresentadas: a estimulação eléctrica no osso, a organização e formação do osso, a 
piezoelectricidade do osso. São também apresentados exemplos de materiais com superfícies 
modificadas e de materiais piezoeléctricos tais como o titanato de bário (BaTiO3), o polifluoreto de 
vinilideno (PVDF), o colagénio e o ácido poli-L-láctico (PLLA) e as suas performances para a 




1.2. A bioelectricidade no osso 
 
 
1.2.1. O início 
 
Na Bíblia, fala-se da capacidade de Moisés para encontrar água com uma vara. Mais tarde 
e a partir do século 16, existam registos sobre os vedores, peritos em descobrir poços de água ou 
outros recursos naturais que utilizam uma varinha em forma de Y que se curva quando é descoberto 
o recurso natural procurado. Este efeito deve-se a uma característica física específica do osso: a 
piezoelectricidade que seria descoberta muito mais tarde, no século 20. Assim, o osso do ante-
braço do vedor, sendo piezoeléctrico, é sensível a alterações de campos electromagnéticos 
provenientes do solo que causam a sua deformação e consequentemente movimentos involuntários 
















Nos anos 40, Yasuda et al. descobriram a bioelectricidade no osso, quando, ao aplicar 
estímulos térmicos, químicos e mecânicos a um osso longo, observaram a formação de calo ósseo 
mesmo na ausência de fractura. Pensaram então que havia um sinal comum a todos os estímulos 
testados que se gerava no osso para permitir o seu crescimento: um sinal eléctrico. Em ensaios com 
coelhos, comprovaram que uma corrente contínua entre 1 a 100 µA produzia calo ósseo no canal 
medular. Demonstraram também que o osso gera um sinal eléctrico quando estimulado 
mecanicamente: assim as regiões submetidas à compressão geram uma carga negativa e as 
submetidas à tracção uma carga positiva (figura 1.2) [1]. 
 
Figura 1.2. Reabsorção e crescimento ósseo em resposta à aplicação de uma carga mecânica: ocorre 
reabsorção nas regiões submetidas à tracção e crescimento nas regiões submetidas à 
compressão [25] 
 
Os estudos de Yasuda foram posteriormente complementados por Fukada, um ortopedista 
japonês que verificou o carácter piezoeléctrico do osso aplicando uma força ao longo do eixo de 
um osso longo e registando a geração de um sinal eléctrico à sua superfície. Estudos posteriores em 
ossos humanos e de bovino demonstraram que existem os dois efeitos da piezoelectricidade no 
osso: o efeito piezoeléctrico directo que descreve a geração de um potencial eléctrico como 
resultado de uma deformação mecânica e o efeito piezoeléctrico inverso que descreve a geração de 
uma deformação mecânica como resultado da aplicação de um potencial eléctrico. Juntamente com 
Yasuda et al., mostraram que a constante piezoeléctrica mais importante no osso é a constante d14 
relativa à uma tensão de corte aplicada ao longo do eixo longo do osso que cria uma polarização à 
superfície do osso cuja direcção é perpendicular ao eixo longo do osso [1, 6, 13, 14]. O valor desta 
constante foi medido no osso seco, sendo de 0,2pC/N e foi mostrado que depende de diversos 




osso [1, 6-11]. Também foi provado que o carácter piezoeléctrico do osso se deve à 
piezoelectricidade do colagénio cujas fibras se alignam em resposta à aplicação de um campo 
eléctrico [9, 12]. 
 
 
1.2.2. O osso 
 
De modo a entender como a electricidade pode influenciar a regeneração óssea, como 
também entender a estratégia da engenharia de tecido ósseo, convém relembrar a constituição do 
osso bem como os processos que gerem o seu crescimento e a sua remodelação. 
 
i. Funções do osso 
 
O osso é um tecido muito complexo que possui várias funções: 
- mecânica: serve de suporte para músculos, ligamentos e tendões, permite a locomoção do 
esqueleto  
- protecção: protege órgãos e tecidos 
- hematopoiese: proporciona a formação de sangue 
- metabólica: constitui um reservatório mineral para homeostase de Ca e PO4 [26] 
 
ii. Composição e organização do osso 
 
O osso é composto por dois tecidos especializados: o tecido vascular e o tecido calcificado.  
O tecido vascular é composto pela medula e pelos vasos sanguíneos. A medula constitui o 
habitat para as células hematopoiéticas e para as células estaminais não diferenciadas enquanto os 
vasos sanguíneos permitem as trocas metabólicas e o tráfego de sinais moleculares para manter a 
dinâmica da fisiologia do osso. 
O tecido calcificado é constituído por uma fase inorgânica (60 a 70% do peso seco), uma 
fase orgânica (~35%) e água (5 a 8%). A fase inorgânica corresponde a nanocristais de 
hidroxiapatite (HAp) e a fase orgânica é constituída por: nanofibras de colagénio do tipo I (90%), 
proteinas não colagénicas (10%) e pelas células ósseas. O colagénio do tipo I, as proteinas não 
colagénicas e os cristais de HAp formam a “matriz extracelular” em relação as células ósseas: os 
osteoblastos, os osteoclastos e os osteócitos responsáveis pela formação, reabsorção e manutenção 
do osso respectivamente. Os cristais de HAp estão como que “embutidos” nas fibrilhas de 













Figura 1.3. Organização do osso compacto [adaptado de 23] 
 
Estas fibrilhas podem estar organizadas de duas formas nos ossos longos: numa direcção 
preferencial como no osso compacto ou em direcções mais ou menos aleatórias como no osso 
esponjoso. O arranjo destas fibrilhas mineralizadas determina a direcção e a magnitude das tensões 
que podem ser suportadas [26, 27]. 
Macroscopicamente e como pode ser visto na figura 1.4, o osso esponjoso é constituído por 
trabéculas formando uma rede com cavidades intercomunicantes entre elas onde se encontra a 
medula óssea. O osso compacto, por sua vez, é formado por partes sem cavidades visíveis 
chamadas sistemas de Havers (figuras 1.3 e 1.4). Cada sistema de Havers é constituído por um 
cilíndro longo formado por 4 a 20 lamelas ósseas concêntricas, compostas por fibras de colagénio 
organizadas. No centro desse cilíndro ósseo existe o canal de Havers que contém vasos e nervos. 
Os canais de Havers comunicam entre si, com a cavidade medular e com a superfície externa do 












Figura 1.4. Organização global do osso [29] 
 
 
iii. Crescimento e remodelação do osso 
 
A estrutura óssea é dinâmica, ou seja, há continuamente osso novo a substituir osso velho a 
uma taxa de aproximadamente 10% ao ano [30], deste modo, os ossos conseguem manter a sua 
forma enquanto crescem. As causas da remodelação óssea e o seu sistema de controlo permanecem 
ainda desconhecidos. No entanto, sabe-se que a actividade conjunta dos osteoclastos e dos 
osteoblastos possibilita esta remodelação sendo que os osteoblastos e os osteoclastos são 
responsáveis pela formação e reabsorção óssea, respectivamente. Assim, os osteoblastos são os 
responsáveis pela síntese de substâncias colagénicas da matriz que constituem o osso inicial 
desmineralizado e também permitem a iniciação da mineralização óssea através da secreção de 
vesículas carregadas com Ca e PO4. A ruptura dessas vesículas na matriz produz um aumento da 
concentração local em Ca e PO4 que é suficiente para iniciar a mineralização. Depois de embebidos 
pela matriz óssea, os osteoblastos sofrem diferenciação, transformando-se em osteócitos, ligados 
entre si por projecções citoplásmicas e responsáveis pela manutenção da matriz [26]. 
 
Surge então a questão: como é que uma estimulação eléctrica promove a formação / 




resulta num aumento da secreção de alguns factores de crescimento [31-34], e num aumento da 
concentração do cálcio citosólico que leva por sua vez, a um aumento da concentração em 
calmodulina, proteina conhecida por promover a proliferação celular [35]. No entanto, os esquemas 
de dose-efeito ainda estão a ser estudados e os mecanismos de transdução do sinal eléctrico só 
começaram muito recentemente a ser desvendados. 
 
 
1.2.3. A estimulação eléctrica para regeneração óssea 
 
Nos últimos 30 anos, investigadores e cirurgiões estudaram e aplicaram a corrente eléctrica 
no tratamento de fracturas. 
Existem vários métodos para promover uma estimulação eléctrica sobre uma fractura que 
mostraram ser eficazes, cada um com benefícios e desvantagens. Existem os métodos invasivos 
como a colocação de eléctrodos no sítio da fractura que são posteriormente ligados a uma bateria 
inserida debaixo da pele e os métodos não invasivos como a colocação de adesivos sobre a pele. 
Todos estes métodos podem usar a corrente contínua, a corrente alterna ou a corrente pulsada. É de 
interesse notar que, qualquer que seja o método para a estimulação eléctrica, a quantidade de 
corrente que deve ser gerada no sítio da fractura deve situar-se na gama de 10 a 20 µA sendo que 
uma corrente abaixo de 5 µA não causa qualquer efeito no regeneração óssea e acima de 20 µA 
pode provocar a necrose dos tecidos ósseos [1-5]. O uso terapêutico dessas técnicas, por exemplo 
para o tratamento de fracturas ou da osteoporose, tem originado bons resultados clínicos embora 
essas práticas ainda sejam aplicadas de forma empírica, sem esquemas de dose-efeito bem 




1.2.4. Materiais cuja superfície é electricamente carregada  
 
A carga superficial dos materiais é reconhecida como um dos factores relevantes para as 
respostas biológicas. Hench et al propuseram que o mecanismo de ligação dos cerâmicos 
bioactivos ao osso consiste numa ligação química de natureza electrostática entre os oxigénios 
negativamente carregados à superfície do material e os grupos amina dos amino-ácidos [36]. Li et 
al., por sua vez, sugeriram que, para que um biomaterial seja capaz de desenvolver uma ligação 




grupos OH-. Mostraram que é possível a formação de hidroxiapatite em sílica gel e titânia gel in 
vitro e associaram esta formação à presença de grupos silanol (SiOH) e de cargas negativas à 
superficie do gel [37, 38]. 
 
 Posteriormente, vários investigadores induziram a presença de cargas à superfície de 
materiais cerâmicos e poliméricos para testar os efeitos da existência e da natureza destas cargas 
sobre o crescimento ósseo. 
 
 
i. Materiais cerâmicos  
 
Vidros bioactivos - caso particular do Bioglass® 
 
Interessa definir o conceito de bioactividade e seus mecanismos para entender como a 
carga superficial de um biovidro poderá influenciar a sua bioactividade. O conceito de 
bioactividade foi introduzido relativamente aos biovidros descobertos pelo professor Larry Hench 
em 1969 [39]. A bioactividade traduz a capacidade de um biomaterial para formar à sua superfície 
uma camada de uma hidroxiapatite carbonatada que permita uma ligação química ao osso. Os 
principais materiais que cumprem este papel são: os vidros bioactivos, vidros cerâmicos e os 
fosfatos de cálcio. Os vidros bioactivos descobertos e desenvolvidos por Hench são denominados 
de Bioglass® e correspondem a determinadas composições de vidro do sistema CaO-P2O5-SiO2-
Na2O que mostraram ter uma excelente biocompatibilidade e bioactividade. Hench propôs um 
mecanismo de formação da apatite à superfície dos biovidros que consiste em 5 estágios, 
apresentados seguidamente, dos quais os três primeiros correspondem à corrosão química que 
acontece a qualquer vidro alcalino ou alcalino-terroso quando imerso numa solução aquosa [40].  
 
Estágio 1: Troca rápida entre iões alcalinos do vidro e iões H+ existentes na solução, representada 




Estágio 2: Dissolução da rede vítrea que resulta na quebra das ligações Si-O-Si e formação de 







Estágio 3: Condensação de grupos silanol e formação de uma camada rica em sílica gel à superfície 






















Estágio 4: Adsorção de iões Ca2+ e PO43- à superfície da camada de sílica gel que conduzem a 
formação de um filme amorfo rico em CaO-P2O5 (Ca-P) seguido pela incorporação de iões cálcio e 
fosfato da solução. 
 
Estágio 5: Formação de uma camada de hidroxiapatite carbonatada por cristalização do filme 
amorfo com incorporação de aniões OH- e CO32-. 
 
Considerando então que o desenvolvimento de apatite in vitro nos vidros bioactivos 
começa com a acumulação de iões cálcio na superfície do vidro seguida da complexação de iões 
fosfato, pode então pensar-se que uma superfície carregada negativamente é uma condição 
necessária à bioactividade porque permite a atracção de catiões como os Ca2+ provenientes do SBF 
(simulated body fluid) o que facilita a deposição de apatite. 
 
 
Variação da carga superficial de um biovidro durante a formação da 
camada de fosfato de cálcio (Ca-P) 
 
 Lu et al. apoiam a teoria da relação entre a carga superficial de um biovidro e a sua 
resposta biológica. Examinaram a relação entre a variação da carga superficial do Bioglass® 
medindo o potencial zeta, a variação da concentração de iões fosfato na solução de SBF e a 
formação da camada Ca-P à sua superfície quando imerso em SBF. Concluíram que o potencial 
zeta do biovidro varia de modo contínuo com as variações de carga superficial do biovidro e o seu 
correspondente estado de superfície: composição, estrutura e morfologia. Assim, através da 
medição da variação do potencial zeta do Bioglass ®, determinaram que a sua carga superficial 
inicial é negativa [41], o que coincide com um dos critérios definidos por Li para que um 





Aceleração da formação da camada de Ca-P num biovidro 
Foi mostrado que a superfície do vidro bioactivo 45S5 Bioglass® pode ser electricamente 
carregada por aplicação de um campo eléctrico dc de 10 V/cm a uma determinada temperatura T 








Figura 1.5. Aplicação de um campo eléctrico para carregar negativamente (N) e positivamente (P) 
as superfícies do biovidro [42] 
 
Em resposta a aplicação do campo, a elevada mobilidade iónica do 45S5 Bioglass® 
permite que sejam armazenadas uma grande quantidade de cargas no vidro devido a migração de 
iões sódio no seu interior. Estas cargas, cuja quantidade depende principalmente da temperatura a 
qual o campo é aplicado, têm influência na carga superficial do biovidro [43]. 
In vitro, a existência destas cargas à superfície do biovidro mostrou ter efeito na formação 
da camada de fosfato de cálcio. Assim, quando as cargas à superfície do biovidro são negativas, a 
formação da camada de fosfato de cálcio é promovida durante o primeiro estágio da sua 





Outros cerâmicos com a superfície electricamente carregada têm sido investigados. 
Nomeadamente, foi patenteado um método de síntese de cerâmicos superficialmente modificados 
para induzir a regeneração de defeitos ósseos. Os cerâmicos testados, sob a forma de pó, fibras ou 
revestimentos, foram: a hidroxiapatite contendo ou não soluções sólidas de estrôncio ou cálcio, 
cerâmicos contendo sódio e nióbio ou lítio e nióbio, cerâmicos contendo zircônia, piezoeléctricos 
como o titanato de bário ou outros contendo chumbo, alumina como também vidros e vidros 
cerâmicos contendo fosfato de cálcio [18]. Estes, à semelhança do caso do Bioglass®, foram 
modificados por aplicação de um campo eléctrico e as superfícies são positivamente (P) e 
negativamente (N) carregadas. Os parâmetros usados na aplicação do campo eléctrico tais como 





entre 10 a 100 000 V/cm respectivamente. Por exemplo, para a hidroxiapatite as condições óptimas 
são: 400 ºC e 1 000 V/cm durante 1 hora [18] e o armazenamento de cargas à sua superfície deve-
se à migração de protões em canais colunares formadas pelos iões hidróxidos OH- na sua estrutura 
[45]. 
 In vivo, as superfícies P e N de cerâmicos electricamente carregados afectam os tecidos e as 
células. Na superfície N, os osteoblastos crescem, organizam-se e o crescimento ósseo ocorre 
rapidamente durante a primeira semana após implantação. Na superfície P, a quantidade de osso 
formada é a mesma mas as células estão arranjadas de forma desordenada e a ossificação ocorre 
muito mais lentamente, podendo demorar entre várias semanas a alguns meses. 
Este fenómeno foi verificado mais particularmente com a hidroxiapatite comparando a 
resposta do tecido ósseo em presença de amostras de HAp não carregadas, negativamente e 
positivamente carregadas e implantadas em defeitos ósseos de 0,2-0,3 mm no fémur de cães. Após 
7 dias, uma camada de tecido ósseo orientada unidireccionalmente formou-se na superfície 
negativamente carregada e após 14 dias, o defeito de 0,2-0,3 mm estava completamente preenchido 
por tecido ósseo enquanto que os defeitos ósseos preenchidos com as amostras de HAp não 
carregadas necessitaram de pelo menos 28 dias para serem completamente preenchidos [18]. 
In vitro, a superfície negativamente carregada de apatites promoveu o crescimento da 
camada de Ca-P [47-49] e a proliferação de osteoblastos [49]. 
In vitro, foi ainda observado que, ao revestir os materiais vítreos ou poliméricos que 
constituem as incubadoras convencionais para cultura de células com um cerâmico negativamente 
carregado (superfície N), ocorre um crescimento acrescido das células em cultura enquanto que 
com uma superfície P as células não proliferam [18]. 
Este tipo de materiais modificados também mostrou influenciar a adesão de vários tipos de 
bactérias, sendo que superfícies negativamente carregadas inibem a sua adesão já que a maior parte 
das bactérias tem carga negativa a temperatura e pH fisiológicos [18, 50]. 
 
 
ii. Materiais poliméricos  
 
Relativamente à formação de apatite, o efeito da natureza de cargas superficiais foi 
investigado em monocamadas de alcanotióis sintetizadas por auto-organização variando a natureza 
dos grupos funcionais existentes à superfície dos alcanotióis. Assim, quando os grupos funcionais 
são carregados negativamente como PO4H2 e COOH, a formação de uma camada de apatite é 
fortemente induzida enquanto que os grupos positivamente carregados como NH2 não permitem a 




In vivo em ratos, implantes poliméricos negativamente carregados promoveram a ligação 
óssea 1 mês após a colocação do implante [52]. Em coelhos, ocorreu formação de calo ósseo ao 
redor de implantes de Teflon® electricamente carregados enquanto que os implantes não 
carregados não permitiram a formação do osso [53]. 
 
 Em suma, a presença de cargas negativas à superfície dos materiais, quer inerente ao 
material em questão, quer induzida por tratamentos como a aplicação de um campo eléctrico, 
mostrou in vitro promover a formação da camada apatítica e aumentar a proliferação de 
osteoblastos e in vivo acelerar o crescimento ósseo. 
 
 
1.2.5. Materiais piezoeléctricos 
 
Recentemente, têm sido investigadas várias classes de materiais piezoeléctricos para a 
regeneração óssea: cerâmicos, polímeros e compósitos (figura 1.6).  
 
 
Figura 1.6. Materiais piezoeléctricos investigados para a regeneração óssea 
 
 
i. Cerâmicos piezoeléctricos 
 
O titanato de bário (BaTiO3) foi investigado para a regeneração óssea pela primeira vez em 
1978. Nesse estudo, a eficiência da “transferência de carga” in vivo do fémur para implantes de 
BaTiO3 polarizados foi avaliada. Após remoção dos implantes, 16 e 86 dias após implantação, 
mediram a amplitude do campo eléctrico resultante da aplicação de ciclos de cargas mecânicas a 
uma frequência de 1Hz. O implante retirado após 86 dias gerava, após a aplicação de uma carga de 
445N, um campo de amplitude maior de uma ordem de grandeza do que o implante removido após 






















amplitude do campo gerado é directamente proporcional à carga transferida para o implante. Assim 
sendo, à medida que a interface osso-implante piezoeléctrico se vai formando, ocorre transferência 
de carga crescente para o implante, sendo a transferência de carga um factor essencial à boa 
integração de um implante. Estes resultados mostraram a adequabilidade de implantes 
piezoeléctricos de BaTiO3 para a regeneração óssea em locais submetidos a elevadas solicitações 
mecânicas [20]. Estes implantes revelaram-se também biocompatíveis permitindo a regeneração 
óssea na interface osso-implante com ausência de resposta inflamatória [54]. O titanato de bário foi 
mais tarde combinado com HAp na preparação de compósitos piezoeléctricos de HAp-BaTiO3 que 
deixam de exibir comportamento piezoeléctrico quando o teor de BaTiO3 no compósito diminui 
abaixo de 80% em volume [55]. O desempenho destes compósitos polarizados de HAp-BaTiO3 foi 
comparado com o de implantes de HAp em maxilares de cães. Foi observado que os implantes 
piezoeléctricos de HAp-BaTiO3 induzem maior formação óssea do que os implantes de HAp [21]. 
 
Relativamente a ensaios in vitro, a bioactividade do BaTiO3 foi estudada sob a forma de 
pastilhas polarizadas e verificou-se que o crescimento da camada apatítica ocorre apenas na 
superfície negativamente carregada [56]. Adicionalmente, a razão Ca/P da camada formada 
aumenta para 1,67 quando a temperatura de polarização das pastilhas de BaTiO3 está acima da 
temperatura de Curie [57]. Estes resultados corroboram os anteriores referentes a materiais 
electricamente carregados. 
 
O titanato de bário para aplicações no osso tem sido ainda proposto como revestimento 
piezoeléctrico para implantes a fim de evitar o efeito do “stress shielding” (reabsorção óssea que 
ocorre quando o osso deixa de ser solicitado mecanicamente porque o implante suporta todas as 
cargas por ser muito rígido por exemplo) por estimulação das células ósseas circundantes ao 
implante [58]. Modelos matemáticos para descrever as propriedades piezoeléctricas do BaTiO3 sob 
a forma de cerâmico poroso têm sido estudados com o objectivo de criar um substrato 




ii. Polímeros piezoeléctricos 
 
Na classe dos polímeros piezoeléctricos, têm sido investigados para a regeneração óssea: o 
colagénio na classe dos polímeros naturais, o PVDF nos sintéticos não biodegradáveis e mais 




Polímeros piezoeléctricos naturais: o colagénio 
 
O colagénio é a proteina mais abundante do reino animal. Como outros biopolímeros, as 
suas moléculas polares exibem uma orientação uniaxial. Do ponto de vista clínico, é usado em 
válvulas cardíacas, pele artificial, lentes de contacto e géis injectáveis para restauração de tecidos 
moles [60]. Do ponto de vista eléctrico, as suas propriedades piezoeléctricas têm sido investigadas 
em sistemas biológicos como o osso ou o tendão. O efeito piezoeléctrico no colagénio, à 
semelhança de outros polímeros como o PLLA, é atribuído à rotação interna dos grupos polares 
ligados aos átomos assimétricos de carbono e caracteriza-se pela constante piezoeléctrica d14 
relativa à acção de uma força de corte sobre as fibras de colagénio. De modo geral, as constantes 
piezoeléctricas dos polímeros naturais são muito mais baixas (de 0,01 a 2,5pC/N) do que as dos 
polímeros sintéticos [61]. 
 Relativamente à investigação sobre o colagénio piezoeléctrico para a regeneração óssea, 
este tem sido modificado ou combinado com outros materiais com o objectivo de modular as suas 
propriedades térmicas e piezoeléctricas. Nomeadamente, o colagénio foi submetido a um 
tratamento alcalino [62-67], dopado com ferro [68], combinado com quitosano [69], com borracha 
natural de cis-1,4-poliisopreno [70] e com HAp [71]. 
O colagénio proveniente de bovino e processado sob a forma de filmes foi caracterizado 
por um d14 de aproximadamente 0,06 pC/N [60]. A combinação do colagénio com a borracha 
natural induziu uma diminuição do d14 (0,041 pC/N) mas um aumento da estabilidade térmica [70]. 
A presença de HAp nos compósitos colagénio-HAp também causou uma diminuição da constante 
de piezoelectricidade para 0,042 pC/N. Esta diminuição foi explicada pela elevada força iónica que 
a hidroxiapatite exerce sobre o colagénio diminuindo assim a organização das suas fibras [71]. Por 
sua vez, a adição de quitosano mostrou aumentar o d14 para 0,212pC/N [69]. No entanto, a resposta 
óssea a estes diversos compósitos caracterizados por constantes piezoeléctricas diferentes ainda não 
foi testada. 
 O colagénio também tem sido modificado com um tratamento alcalino que induz a 
hidrólise dos ésteres do tropocolagénio em ácidos carboxílicos. Este tratamento resulta numa 
menor estabilidade térmica mas num aumento da organização microscópica das fibras de colagénio 
sendo este aumento de organização responsável pelo aumento da constante de piezoelectricidade 
(d14 = 0,079pC/N) [60]. Adicionalmente, a presença de ácidos carboxílicos no colagénio 
modificado melhora as propriedades piezoeléctricas como também aumenta o teor de cargas 
negativas [67], cuja densidade pode ser modulada variando o tempo do tratamento alcalino [63]. 
In vitro, a presença de ácidos carboxílicos no colagénio modificado mostrou induzir a 




biocompatibilidade foi avaliada sob a forma de estruturas porosas implantadas em roedores tendo 
sido observado o crescimento ósseo com uma resposta inflamatória mínima [62]. 
 
 
Polímeros piezoeléctricos sintéticos não biodegradáveis: o PVDF  
 
O polifluoreto de vinilideno ou PVDF é um polímero semicristalino cuja unidade básica é 
F2C=CH2 e por apresentar essa estrutura química, pode ser polarizado. Os átomos de hidrogénio 
(H) são carregados positivamente enquanto que os de flúor (F) são carregados negativamente em 
relação aos átomos de carbono [22]. As suas propriedades piezoeléctricas (d = 6-7 pC/N) foram 
descobertas por Kawai nos anos 70 e são induzidas por polarização, isto é por orientação dos seus 










Figura 1.7. Orientação de dipolos por polarização [58] 
 
O PVDF é clinicamente usado como material de sutura nas cirurgias cardiovasculares e 
apresenta elevada biocompatibilidade e bom desempenho mecânico conservando a sua resistência 
mecânica até 92,5% 9 anos após implantação. 
Em termos de regeneração óssea, membranas polarizadas de PVDF, implantadas em 
coelhos entre o osso cortical do fémur e uma placa metálica de osteosíntese, mostraram estimular o 
crescimento ósseo. 
Em ratos, foram comparados os desempenhos de tubos de PVDF polarizados (d = 2,5 
pC/N) e tubos não polarizados. À semelhança do trabalho anterior, a formação do osso foi 
promovida pelos tubos polarizados ocorrendo apenas na face interna dos tubos que estava 
negativamente carregada devido ao tratamento de polarização. Foram propostas duas explicações 
para a formação de tecido ósseo na face interna do tubo piezoeléctrico polarizado. A primeira 
refere-se ao efeito piezoeléctrico, ou seja à possível formação de correntes eléctricas induzidas 






efeito “electreto” no qual a superfície negativamente carregada (o interior do tubo) estimularia por 
si só o crescimento do tecido ósseo à semelhança dos materiais electricamente carregados como 
mostrado na secção anterior [22]. 
 
 
Polímeros piezoeléctricos sintéticos biodegradáveis: o PLLA 
 
O ácido poli-L-láctico ou PLLA é um poliester alifático linear cuja unidade de repetição é: 
 
Este polímero é semicristalino, biocompatível e bioreabsorvível. As suas propriedades 
mecânicas e térmicas e o seu tempo de degradação podem ser variados dentro de uma gama 
alargada variando o peso molecular, o teor da fase cristalina e as suas características tais como o 
tamanho das esferulites entre outros. Do ponto de vista clínico, o PLLA é principalmente usado 
para suturas, parafusos para fixação de fracturas e sistemas para libertação de fármacos [72, 73]. 
O PLLA faz assim parte dos poucos materiais com aplicações aprovadas para implantação 
no corpo, que combina o conjunto de propriedades acima referido com a piezoelectricidade e por 
isso o PLLA foi o polímero escolhido para este trabalho. 
Do ponto de vista eléctrico, as suas propriedades piezoeléctricas dependem da dispersão e 
orientação das esferulites na fase amorfa. Em filmes de PLLA, isto consegue-se por estiramento, 
que permite a dispersão e alguma orientação das esferulites, e a seguir por polarização, que permite 





































Figura 1.8. Método de activação da piezoelectricidade em filmes poliméricos semi-cristalinos [61] 
 
Assim sendo, o grau de piezoelectricidade depende do grau de orientação das esferulites 
que depende por sua vez do grau de estiramento. Um estudo realizado em filmes de PLLA 
submetidos a diferentes graus de estiramento entre 1 e 5,5 vezes o tamanho inicial dos filmes 
mostrou que ocorre um aumento da cristalinidade para graus de estiramento até 4 e uma diminuição 
para graus de estiramento maiores [74]. Esses resultados são importantes para conhecer o grau de 
estiramento que proporciona as melhores propriedades piezoeléctricas. Assim, com um estiramento 
de 4 vezes, a constante piezoeléctrica medida foi de d14 de 9,82pC/N [75]. 
Em termos de regeneração óssea, filmes de PLLA estirados e inseridos como parafusos 
intramedulares na tíbia de gatos promoveram o crescimento ósseo 8 semanas após a implantação 
sendo que o peso de osso formado dependia do grau de estiramento e da constante de 






Como nota fica que o carácter piezoeléctrico do PLLA também tem suscitado interesse 
para a regeneração de nervos [76, 77] e para a preparação de fibras para serem usadas como 
cateteres capazes de agarrar e retirar coágulos dos vasos sanguíneos [78]. 
 
  Finalmente, foi mostrado através da implantação de diversos materiais piezoeléctricos, que 
a piezoelectricidade exerce um papel na indução da regeneração óssea. Foi proposto que as 
deformações sofridas pelo implante piezoeléctrico durante o movimento do esqueleto criam um 
campo eléctrico que pode estimular as células ósseas. No entanto, os estudos encontrados sobre 
estes materiais para a regeneração óssea seguem duas linhas diferentes de investigação: a primeira 
refere-se à avaliação da biocompatibilidade e da eficácia para a regeneração óssea com testes in 
vivo enquanto que a segunda é relativa à preparação e caracterização das propriedades físico-
químicas e/ou piezoeléctricas dos materiais. Existe a necessidade de proceder a mais estudos para 




1.3. A engenharia de tecido ósseo 
 
 
1.3.1. A necessidade 
 
 Por ano, aproximadamente 1 milhão de pessoas necessitam de enxertos ósseos na reparação 
de defeitos que ocorrem por doença ou acidentes. Estes tratamentos têm importantes consequências 
socio-económicas acentuadas pelo aumento da esperança de vida e são actualmente: os enxertos 
ósseos autólogo e homólogo e os implantes metálicos e cerâmicos. 
 O enxerto ósseo autólogo corresponde a osso retirado do próprio paciente. Este é 
considerado como o melhor tratamento pois o osso retirado contém células osteogénicas e factores 
osteoindutores como os factores de crescimento. No entanto, a quantidade de osso que pode ser 
retirada do sítio dador é limitada devida à morbidade induzida no local. 
 O enxerto ósseo homólogo corresponde a osso retirado de outra pessoa e nesse caso existe 
a desvantagem acrescida de uma possibilidade de reacção imune por parte do receptor. 
 Os metais, apesar de constituirem um bom suporte mecânico, exibem uma fraca integração 





 Existe então a necessidade de encontrar substitutos ósseos mais adequados do que os já 
existentes. A solução pode vir da engenharia de tecidos [79-81]. 
 
 
1.3.2. A estratégia  
 
O objectivo da engenharia de tecidos é a preparação de suportes biológicos capazes de 
restaurar, manter ou melhorar a função dos tecidos. Estes suportes denominados de scaffolds são 
estruturas porosas tridimensionais que, quando implantadas in vivo, devem servir de suportes para a 
adesão e proliferação de células e para a deposição de matriz extracelular e consequentemente 
crescimento ósseo. Com esse objectivo, a engenharia de tecidos baseia-se no entendimento da 
formação e da regeneração dos tecidos e combina os conhecimentos da química, da física, da 
engenharia, da ciência de materiais, da biologia e da medicina. 
 
Como podem os scaffolds promover a regeneração óssea? 
 por osteocondução, proporcionando uma estrutura de suporte para o intercrescimento de 
vasos e para a migração de osteoblastos/preosteoblastos 
 por osteoindução, processo no qual o scaffold osteocondutor é capaz de induzir a 
conversão fenotípica de células-alvo não esqueléticas em células osteogénicas através de 
sinais indutores 
 por osteogénese, processo no qual o scaffold osteocondutor é implantado com células 
ósseas, assim a formação de osso ocorre por osteocondução, mas também através da 
transplantação de osteoblastos ou pré-osteoblastos viáveis capazes de sintetizar novo osso 
num novo local [26] 
 
 
1.3.3.Materiais utilizados na engenharia de tecido ósseo 
 
As potencialidades da engenharia de tecidos conduziram a um grande aumento da 
investigação nesta área na última década. São assim numerosos os artigos de revisão sobre os 
materiais usados na engenharia de tecidos [28, 73, 79-86] e, por isso, não se detalhará aqui as 
características dos vários materiais investigados, mas dar-se-á enfâse somente aos materiais 





i. Cerâmicos: vidros e vidros cerâmicos bioactivos 
 
 Os cerâmicos usados na engenharia de tecido ósseo são principalmente os fosfatos de 
cálcio, os vidros e vidros cerâmicos bioactivos. Dos fosfatos de cálcio constam a hidroxiapatite 
Ca10(PO4)6(OH)2 como também os fosfatos tricálcicos α e β e os fosfatos de cálcio com diversas 
substituições dos iões Ca2+, PO43- e OH- que ocorrem em determinados tecidos [73]. Os elementos 
substitutivos podem ser o F-, o Mg2+, o Na+ e o Si4+ entre outros e estas substituições visam 
modular determinadas propriedades [87]. O interesse deste grupo de materiais para a engenharia de 
tecido ósseo deve-se principalmente ao facto dos fosfatos de cálcio serem reabsorvíveis e exibirem 
excelentes osteocondutividade e biocompatibilidade. 
O outro grupo de materiais dentro dos cerâmicos com grande interesse é o dos vidros e 
vidros cerâmicos bioactivos. A descoberta dos vidros bioactivos por Hench e a definição da 
bioactividade já foram referidos anteriormente. Expõe-se então aqui os aspectos dos vidros 
bioactivos que os tornam interessantes para serem usados na engenharia de tecidos. 
 Em primeiro lugar, o facto dos biovidros terem a capacidade de formar uma interface 
biologicamente activa com os tecidos adjacentes assegura a osteointegração e elimina a 
possibilidade de ocorrer rejeição do implante. 
O estudo realizado por Hench et al. que deu origem aos vidros bioactivos mais conhecidos 
e denominados por Bioglass® consistiu na investigação do comportamento de várias composições 
do sistema Na2O-CaO-P2O5-SiO2 com uma percentagem constante de P2O5 (6% ponderal). 
Descobriram um leque de vidros com comportamentos diferentes dependendo da composição e 
delinearam neste sistema 3 regiões: uma região que contém composições com percentagens de 
SiO2 abaixo dos 55% e que exibem bioactividade, ligando-se a tecidos duros como a tecidos moles; 
uma outra região em que as composições são reabsorvíveis in vivo num período entre 10 e 30 dias e 
uma terceira região em que as composições dão origem a vidros praticamente inertes. Existem 
muitas outras composições de vidros e vidros cerâmicos bioactivos tais como os Ceravital® e os 
Bioverit® [88, 89]. 
A adição de diversos óxidos tais como o MgO, Al2O3, Ta2O5, TiO2, K2O, AgO2 tem sido 
investigada para variar as propriedades estruturais e, consequentemente, a reactividade superficial 
dos vidros como também para lhes conferir propriedades adicionais [88]. Por exemplo, a adição de 
AgO2 confere a propriedade de anti-bactericida [73]. Os vidros bioactivos podem também ser 
submetidos à cristalização que permite diminuir a sua reactividade e consequentemente modular o 
seu carácter bioactivo podendo até transformar um vidro bioactivo num vidro cerâmico inerte 
[90,91]. É assim possível conceber vidros e vidros cerâmicos bioactivos com diferentes estruturas e 




Adicionalmente, estudos recentes demonstraram que algumas composições de vidros 
bioactivos tais como o 45S5 Bioglass® são osteoindutores; os iões libertados da superfície do vidro 
aquando das reacções características da bioactividade podem induzir determinadas respostas intra e 
extracelulares tais como a diferenciação osteogénica de células estaminais da medula [92], o 
crescimento e a diferenciação de osteoblastos [93] ou ainda a activação de genes de osteoblastos 
envolvidos no crescimento ósseo [94]. 
 
 
ii. Polímeros  
 
Existem duas classes de polímeros degradáveis usados na engenharia de tecidos: os 
naturais e os sintéticos. Dos polímeros naturais constam as proteinas tais como o colagénio, a seda 
e a fibrina; os polissacarídeos como a celulose, a quitina, a agarose, o alginato e o ácido hialurónico 
entre outros. Por sua vez, os polímeros sintéticos incluem várias classes: os poliesteres, as 
poliamidas, os polifosfazenos e os polianidridos entre outros. Os mais usados são os poliesteres dos 
quais constam por exemplo o policaprolactona, o policarbonato, os polihidroxialcanoatos, o ácido 
poliglicólico e o ácido poli-L-láctico (PLLA) [79]. 
Os polímeros sintéticos têm algumas vantagens sobre os polímeros naturais, dado que são 
mais facilmente processados sob diversos tamanhos e formas e as propriedades mecânicas e a 
degradação podem ser facilmente alteradas com elevada reprodutibilidade [73]. 
Relativamente ao PLLA sob a forma de scaffolds para regeneração óssea, este tem sido 
recentemente investigado como matriz, combinada com enchimentos cerâmicos bioactivos para a 
preparação de scaffolds compósitos. Nomeadamente, combinações de PLLA e de partículas 
micrométricas e nanométricas de vidros bioactivos têm sido preparadas dando origem a estruturas 
dotadas de bioactividade, maior biocompatibilidade e propriedades mecânicas melhoradas. A 
adição de biovidro tem mostrado ainda estabilizar o pH no tecido circundante ao implante onde 
possam permanecer produtos ácidos da degradação do PLLA [73, 95-97]. A adição de 
nanopartículas de hidroxipatite mostrou induzir um aumento da adsorção de proteinas sobre os 
scaffolds [98] como também um aumento das suas propriedades mecânicas [99]. 
É ainda investigado a preparação de scaffolds de PLLA com diferentes técnicas afim de 
obter estruturas com diferentes morfologias. Nomeadamente, a separação de fases foi usada para 
obter estruturas com poros tubulares [100], e com poros esféricos quando combinada com agentes 
indutores de poros [101]. 
O PLLA é também combinado com outros polímeros afim de modular as suas 




e uma maior biocompatibilidade em relação ao PLLA [102]. A modificação da superfície do PLLA 
com quitosano [103], colagénio ou ainda gelatina mostrou aumentar a biocompatibilidade com as 
células endoteliais e os condrócitos [104]. 
 
 
1.3.4. Requisitos para os materiais usados na engenharia de tecido ósseo  
 
 Para cumprir a estratégia da engenharia de tecidos, os materiais usados como matriz 
extracelular sintética devem obedecer a determinados requisitos, nomeadamente, devem ser: 
biocompatíveis, biodegradáveis, bioreabsorvíveis, biomecanicamente equivalentes ao osso, e 
porosos entre outros. Estes diversos requisitos são expostos seguidamente e o cumprimento do 





 Um material é definido como biocompatível se: não induz resposta inflamatória, não é 
imunogénico e não é citotóxico para as células e os tecidos. A biocompatibilidade é uma 
característica que o material deve ter aquando da sua implantação mas também durante a sua vida 
útil como implante, isto é: os produtos da sua degradação também devem ser biocompatíveis [79, 
86]. 
In vivo, e considerando que o implante não possui monómero residual ou outros resíduos 
potencialmente tóxicos resultantes do método de fabrico, a sua biocompatibilidade é fortemente 
influenciada pela seu comportamento durante a degradação, isto é pelo tempo e pelos produtos da 
degradação. Por sua vez, a degradação do polímero é determinada por diversos factores tais como o 
peso molecular do polímero, a sua cristalinidade e história térmica, a geometria do implante, o grau 
de porosidade, o tamanho dos poros bem como o grau de vascularização do sítio alvo para 
implantação [105]. 
Apesar de existirem produtos de PLLA comercialmente disponíveis tais como parafusos: 
Arthrex® (Arthrex), Bioscrew® (Linvatec), SmartScrew® (Bionx), e suturas: Arthrex® (Arthrex), 
Bio-Statak® (Zimmer) [82], a biocompatibilidade do PLLA e de outros potenciais materiais para 
engenharia de tecidos é testada sempre que um novo produto é desenvolvido. A biocompatibilidade 
deve ser testada in vitro com diferentes tipos de células e in vivo e posteriormente nas diversas 
fases dos ensaios clínicos. Seguidamente, são apresentados alguns resultados referentes à 






O PLLA demonstrou ser não citotóxico relativamente a diversos tipos de células: 
osteoblastos [106] e células estaminais da medula [97] entre outras. 
 
Ensaios in vivo: 
Para testar a biocompatibilidade de materiais para implantação no osso ou em contacto com 
o osso, deve primeiramente verificar-se a biocompatibilidade com os tecidos moles através da 
implantação subcutânea ou intramuscular. Assim, durante as duas últimas décadas foram realizados 
alguns testes de biocompatibilidade do PLLA em tecidos moles de animais [107]. Os resultados 
destes testes não são aqui referenciados porque o principal interesse deste trabalho relaciona-se 
com a interacção do PLLA com os tecidos duros. 
Os resultados obtidos nos ensaios em animais não são directamente extrapoláveis para os 
humanos. Assim, algumas reacções adversas observadas em animais não foram observadas em 
humanos [105]. Nomeadamente, o aparecimento de tumores em ratos alguns meses após a 
implantação do PLLA. No entanto, este fenómeno foi posteriormente atribuída ao efeito de 
Oppenheimer, descoberto em 1955, que descreve a geração de tumores em roedores após a 
implantação de qualquer material e que é fortemente influenciada pelo tamanho e forma do 
implante e pelo tempo de permanência in vivo [108]. 
A biocompatibilidade do PLLA com os tecidos duros foi demonstrada em macacos até 38 
semanas sob a forma de folhas de 1,5 mm implantadas na órbita [108] e em porcos até as 8 
semanas sob a forma de pó inserido no fémur [107]. 
Num estudo mais longo, efectuado em ovelhas, acompanhou-se a implantação de parafusos 
de PLLA até 7 anos quando implantados no fémur. Observou-se por microradiografia que após 12 
semanas, a densidade óssea na interface implante/osso tinha aumentado. Após 3 anos, observou-se 
um crescimento significativo do osso na área do implante e após 7 anos, o implante tinha sido 
completamente degradado. Em termos de reacção imunitária, observou-se a presença de alguns 
linfócitos após 2 anos e a presença de macrófagos e células gigantes multinucleadas à volta de 
pequenos fragmentos poliméricos [108]. 
 
Ensaios clínicos: 
Até agora, ainda não há relatos de efeitos mutagénicos de implantes de PLLA em humanos. 
A sua implantação é bem tolerada e vários ensaios clínicos ao longo da última década 
demonstraram que o PLLA sob a forma de implantes densos, nomeadamente parafusos, permite a 




aconteceu nos primeiros estudos clínicos sobre o uso do ácido poliglicólico (PGA). Parafusos de 
PLLA foram usados com sucesso para a reparação de fracturas da cabeça femoral e do tornozelo. 
As reacções adversas em humanos que têm sido reportadas na literatura tais como o 
aparecimento de comichão e inchaços após 40 a 115 meses depois da implantação são relativas a 
dois fenómenos [108]. O primeiro corresponde à diminuição do pH no local da implantação e nos 
tecidos adjacentes devido à degradação do polímero e o segundo deve-se ao facto da degradação do 
PLLA ser muito lenta, entre 2 e 5,6 anos [82] até completa degradação dependendo dos diversos 
factores acima já referidos. Assim, podem permanecer partículas poliméricas, resíduos da 
degradação do polímero, durante várias dezenas de meses após implantação. 
  
Para evitar a incidência de reacções adversas, é proposto: 
- ter cuidado com a concepção do design do implante já que ensaios clínicos demonstraram que 
ocorre maior incidência de reacções adversas nos implantes sob a forma de parafusos para fixação 
de fracturas comparados com pinos cilíndricos por exemplo  
- se possível colocar o implante numa zona mais vascularizada para facilitar a remoção dos 
produtos de degradação, 
- incorporar sais alcalinos no implante para compensar a diminuição do pH no tecido circundante 
devido a degradação, 
- impregnar o implante com anticorpos contra os mediadores da reacção inflamatória [105].  
 
 
ii. Biodegradabilidade e bioreabsorbabilidade 
 
 O material usado deve poder degradar-se in vivo para permitir que o tecido invada 
progressivamente o scaffold à medida que ele regenera. A taxa de degradação deverá corresponder 
o melhor possível à taxa de regeneração do tecido para que o scaffold esteja totalmente degradado 
quando o osso estiver totalmente regenerado [79, 109]. 
A biodegradação pode ser hidrolítica ou enzimática. A maior parte dos polímeros naturais 
sofre degradação enzimática enquanto que os polímeros sintéticos sofrem principalmente 
degradação hidrolítica [82]. Adicionalmente, o material é dito bioreabsorvível se os produtos da 
degradação possam ser eliminados pelo corpo [110]. 
O PLLA é biodegradável e bioreabsorvível. Numa primeira fase, a sua biodegradação 
ocorre por desesterificação hidrolítica transformando o ácido poli-L-láctico em ácido láctico. A 
nível celular, o implante de PLLA degrada-se primeiramente sob a forma de pequenas partículas 




digerir estas partículas. Numa segunda fase, o ácido láctico é incorporado nas mitocôndrias, 
transformado em acetyl CoA e depois oxidado através do ciclo de Krebs em CO2 e H2O, 
respectivamente expelidos pelos pulmões e através da urina. A biodegradação pode ser acelerada 




iii. Propriedades mecânicas equivalentes ao osso 
 
 O scaffold deve ter uma resistência mecânica que permita, in vivo, que a sua arquitectura, 
nomeadamente a forma, a porosidade e o tamanho de poro não sofram alterações. Idealmente as 
suas propriedades mecânicas devem ser equivalentes às do osso [85, 109]. 
 
 
iiii. Porosidade  
 
 A arquitectura da estrutura porosa é muito importante porque contribui significativamente 
para o desenvolvimento de funções biológicas específicas tais como a adesão e o crescimento de 
células. 
 A regeneração de tecidos depende da porosidade e do tamanho de poro da estrutura de 
suporte. Por sua vez o tamanho de poro requerido depende da aplicação final. Para a engenharia de 
tecido ósseo, recomendam-se poros de 5 µm para permitir a neovascularização, entre 40 e 100 µm 
para o crescimento osteóide e entre 100 e 350 µm para o crescimento ósseo. Relativamente à 
porosidade, esta também deverá apresentar uma elevada interconectividade. Assim, a combinação 
de um tamanho de poro adequado e de uma boa interconectividade entre eles garante a migração 
das células para o interior da estrutura porosa bem como permite o transporte de nutrientes 
necessários à sobrevivência das células para dentro do scaffold e a eliminação dos produtos da 
degradação do polímero para fora do scaffold [79, 85]. 
As técnicas de processamento existentes para a obtenção de estruturas porosas são 
































2.1. Preparação de scaffolds de PLLA e PLLA/BG  
  
O primeiro objectivo deste trabalho consiste na preparação de estruturas porosas 
tridimensionais ou scaffolds, que sejam osteocondutores, bioactivos e potencialmente 
osteoindutores para a engenharia de tecido ósseo. 
 De um modo simples, a matriz extracelular do osso pode ser vista como uma estrutura 
compósita constituida por uma matriz polimérica de colagénio piezoeléctrico com uma fase 
inorgânica de Hap. 
  No âmbito de tentar mimetizar o osso, as estruturas preparadas no seguinte trabalho serão 
compostas por uma matriz polimérica de PLLA, polímero cujas propriedades piezoeléctricas tem 
vindo a ser investigadas, com uma fase inorgânica bioactiva constituída por um vidro bioactivo do 
sistema 3CaO.P2O5-MgO-SiO2.  
Serão preparados scaffolds de PLLA e scaffolds compósitos de PLLA com diferentes 




2.2. Caracterização dos scaffolds de PLLA e PLLA/BG  
 
 
 A caracterização dos scaffolds preparados consistirá: 
 na observação das suas características morfológicas, 
 no estudo do efeito da presença do vidro sobre a cristalinidade da matriz 
polimérica de PLLA, 
 no estudo do seu potencial bioactivo, 











2.3. Polarização de filmes finos de PLLA e o seu efeito sobre a adsorção de 
proteinas humanas  
 
 
Da análise da literatura referente à regeneração do osso via a implantação de materiais 
piezoeléctricos, observou-se que existe um aspecto comum a todos os materiais piezoeléctricos 
implantados. Antes da implantação, os seus dipolos são orientados ou por polarização ou por 
estiramento mecânico. 
Neste trabalho, pretende-se então estudar o efeito da polarização do PLLA sobre a adsorção 
de proteinas humanas, porque apesar da adsorção de proteinas ser dos primeiros estágios que 
ocorrem imediatamente após a implantação de um material e também um dos estágios mais 
importantes porque serve de mediador entre a superficie do material e as células, este efeito nunca 
foi estudado. 
Como se tratam de fenómenos que ocorrem às escalas nano- e micrométrica, serão usadas 
as potencialidades da microscopia de força atómica para a realização do estudo, e devido à 
necessidade de usar amostras planas na microscopia de força atómica, o PLLA será usado sob a 
forma de filmes. 
O cumprimento deste objectivo passará por: 
 preparar filmes finos de PLLA, 
 usar a microscopia de força piezoeléctrica para polarizar o PLLA, 
 estudar a adsorção das proteinas no filme de PLLA em zonas polarizadas e não 






























3. Preparação de scaffolds de PLLA e PLLA/BG 
______________________________________________________________________ 
___________________________________________________________________31 
 Este capítulo é dedicado a preparação das estruturas porosas tridimensionais de matriz 
polimérica de PLLA com enchimento de biovidro. 
Depois de seleccionados os materiais para a preparação da estrutura porosa 3D, foi 
necessário seleccionar a técnica de preparação. São descritas as técnicas mais comunemente usadas 
para preparar scaffolds poliméricos e que podem ser adaptadas a preparação de scaffolds 
compósitos de matriz polimérica com enchimento inorgânico bioactivo. É dado particular ênfase à 




3.1. Técnicas usadas para a preparação de estruturas porosas para 
engenharia de tecidos 
 
 
As técnicas usadas para a obtenção de scaffolds devem garantir que são cumpridos os 
requisitos descritos no capítulo 1. A técnica de preparação escolhida deve obedecer aos seguintes 
critérios:  
 Não deve modificar as propriedades dos materiais de maneira adversa, 
nomeadamente a biocompatibilidade. 
 Deve permitir a obtenção das propriedades adequadas à aplicação final em 
termos de porosidade, distribuição e tamanho de poro e interconectividade.  
 Deve ser precisa e consistente de modo a garantir a reprodutibilidade do 
processamento e das propriedades [79]. 
 
 
3.1.1. Evaporação de solvente combinada com agentes indutores de poros  
 
 Esta técnica tem sido largamente usada para a preparação de scaffolds para a engenharia de 
tecido ósseo. Consiste basicamente na dispersão de partículas inorgânicas tais como o cloreto de 
sódio [111] tartarato de sódio, ou o citrato de sódio, ou de partículas orgânicas tais como a sacarose 
numa solução polimérica [79, 85]. A mistura é depois vazada para um molde para que ocorra a 
evaporação do solvente e as partículas são depois retiradas por dissolução a fim de produzir o corpo 
poroso. Esta técnica permite obter scaffolds com mais de 90% de porosidade. A porosidade bem 
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como o tamanho de poro podem ser controlados variando respectivamente, a razão agente indutor 
de poros/polímero e o tamanho do agente [112].  
Esta técnica tem a vantagem de ser bastante simples pois não necessita de equipamentos 
especiais e pode ser usada para qualquer polímero desde que o solvente escolhido seja adequado. 
No entanto, as estruturas porosas obtidas não podem ter espessuras superiores a aproximadamente 
3 mm. Adicionalmente, a evaporação do solvente pode ser muito demorada (de alguns dias a 
algumas semanas) e se a sua eliminação não for completa, o scaffold pode ser citotóxico. 
Relativamente ao agente indutor de poros, a sua dissolução pode ser difícil [73, 79]. 
 
Existem depois variantes ou adaptações desta técnica. Nomeadamente, em vez de permitir 
que o solvente evapore, é colocado um solvente no qual o polímero é imiscível para induzir a 
precipitação do polímero. Esta variante possui uma vantagem adicional pois permite a preparação 
de estruturas porosas com maior espessura [79]. 
 
 
3.1.2. Técnicas baseadas na fusão do polímero 
 
 Existem várias técnicas que se baseiam na fusão do polímero. Uma delas é a combinação 
da fusão do polímero com agentes indutores de poros. Neste caso, o polímero é misturado com o 
agente e a mistura é vazada para um molde e aquecida à uma temperatura superior à temperatura de 
transição vítrea. O indutor de poros poderá ser inorgânico, orgânico, e é eliminado por dissolução 
num solvente adequado ou é escolhido de maneira a degradar-se durante o aquecimento da mistura 
libertando produtos como água e dióxido de carbono, responsáveis pela criação de poros [79, 85].  
 Em alternativa ao vazamento da mistura polímero-agente indutor de poros, alguns autores 
investigam a moldação do scaffold por extrusão ou por injecção. 
As técnicas baseadas na fusão do polímero possuem várias vantagens, entre as quais a 
possibilidade de obter scaffolds com formas variadas, mudando apenas a forma do molde usado. A 
porosidade e o tamanho de poro são ajustados à semelhança da técnica anterior com a quantidade e 
o tamanho do agente indutor de poros. Os estudos referentes a esta técnica têm mostrado que os 
scaffolds assim preparados não são citotóxicos e possuem propriedades mecânicas similares às do 
osso trabecular, por vezes significativamente maiores do que as dos scaffolds preparados com as 
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3.1.3. Difusão de gases sob elevadas pressões   
 
 Esta técnica consiste na difusão de um gás como o azoto ou o dióxido de carbono num 
polímero sob pressões elevadas. É depois criado uma instabilidade termodinâmica pela diminuição 
da pressão induzindo a expansão do gás dissolvido gerando assim os poros [79, 110, 111]. 
A principal vantagem é a possibilidade de incorporar fármacos e agentes biológicos 
sensíveis a elevadas temperaturas [85, 111]. Como desvantagens são apontadas as fracas 
propriedades mecânicas e a fraca interconectividade de poros, pois só entre 10 e 30% dos poros 
estão interconectados [110]. Para remediar a fraca interconectividade, alguns investigadores têm 
combinado esta técnica com a adição de agentes indutores de poros como o cloreto de sódio [109] 
ou o bicarbonato de amónio [111]. 
 
 
3.1.4. Prototipagem rápida  
 
 A prototipagem rápida designa um grupos de técnicas computadorizadas, tais como a 
modelagem por deposição de material fundido [FDM] ou a impressão 3D, que usam o desenho 
assistido por computador (CAD) ou outros dados digitais produzidos por equipamentos de 
imagiologia médica como a ressonância magnética para construir estruturas tridimensionais 
complexas. O conceito subjacente ao fabrico de scaffolds por estas técnicas é a sua construção 
camada a camada, usando materiais em forma de pó, de folhas ou líquido [109, 110]. 
 As principais vantagens deste grupo de técnicas são a possibilidade de construir scaffolds 
com microestruturas anisotrópicas e a automação do fabrico que permite variados desenhos e 
modelos de estruturas tridimensionais. Existem depois vantagens e desvantagens particulares 
relativas à cada técnica dentro do grupo da prototipagem rápida. Por exemplo, a impressão 3D 
permite a eventual incorporação de agentes biológicos tais como factores de crescimento porque 
todo o fabrico é realizado a temperatura ambiente, mas usa solventes orgânicos. Por sua vez, a 
modelagem por deposição de material fundido não usa solventes tóxicos mas não permite a 
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3.1.5. Separação de fases termicamente induzida (TIPS) combinada com a liofilização 
 
 A separação de fases é usada para a preparação de membranas poliméricas porosas usadas 
em diversas aplicações industriais tais como a microfiltração, a ultrafiltração, a osmose invertida e 
a separação de gases. A performance destas membranas depende da morfologia obtida durante a 
separação de fases. Assim, alguns autores têm estudado os princípios físicos que regem a formação 
de membranas por separação de fases para poder prever a morfologia final da membrana 
polimérica [113-116]. 
A técnica de separação de fases baseia-se na separação termodinâmica de uma solução 
polimérica homogénea em duas fases, sendo uma fase rica em polímero e a outra pobre em 
polímero [109, 117]. A separação termodinâmica é provocada por adição, à solução polimérica, de 
um solvente no qual o polímero é imiscível (sistema polímero/solvente/não-solvente) ou por 
diminuição da temperatura da solução polimérica, abaixo de uma temperatura crítica de 
solubilidade (sistema polímero/solvente). A separação das fases rica em polímero e pobre em 
polímero pode ocorrer por separação de fases líquido-líquido ou por separação de fases sólido-
líquido. 
A separação de fases sólido-líquido ocorre normalmente nos sistemas polímero/solvente 
por diminuição da temperatura do sistema em que a separação das fases tem lugar por cristalização 
do solvente [118]. No entanto, em sistemas polímero/solvente/não-solvente, a ocorrência de 
separação de fases sólido-líquido pode ser termodinamicamente mais favorável que a separação de 
fases líquido-líquido se a quantidade de não-solvente adicionada ao sistema polímero/solvente for 
baixa ou se a proporção do polímero no sistema for elevada [119]. 
A estrutura do scaffold obtido por separação de fases sólida-líquida depende da temperatura 
escolhida para que ocorra a separação de fases e da concentração de polímero [118]. Assim, podem 
ser obtidas estruturas anisotrópicas e ditas em forma de “escadas” (ladderlike) ou isotrópicas com 
poros ovais a esféricos. As estruturas anisotrópicas em forma de “escadas” são assim denominadas 
porque são formadas por canais tubulares abertos com pequenas divisões ou poros. A direcção dos 
canais tubulares é paralela à direcção de solidificação do solvente, isto é à direcção da transferência 
de calor e as paredes dos poros interconectados dentro dos canais são perpendiculares à direcção da 
transferência de calor [120]. Este tipo de estrutura é normalmente obtido usando temperaturas de 
separação de fases muito baixas (-196ºC por exemplo) induzindo consequentemente uma maior 
taxa de arrefecimento ou usando concentrações de polímero elevadas. As estruturas isotrópicas de 
poros ovais a esféricos são obtidas com temperaturas menos baixas (0ºC por exemplo) e 
consequentemente taxas de arrefecimento menores ou concentrações baixas de polímero [118]. O 
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tamanho dos poros na separação de fases sólido-líquido pode variar-se controlando a concentração 
de polímero no sistema polímero-solvente e a taxa de arrefecimento da estrutura [118]. 
A separação de fases sólido-líquido tem sido usada na preparação de scaffolds poliméricos, 
nomeadamente de PLLA [121], de quitosano [122], do copolímero poli (acido láctico-co-glicólico) 
ou PLGA [123] e do poli (ácido D, L-láctico) ou PDLA [124]. 
 
Os mecanismos de separação de fases líquido-líquido serão a seguir apresentados e 
discutidos com maior detalhe, por se referirem à técnica seleccionada para a preparação dos 
scaffolds no presente trabalho. 
A morfologia das estruturas porosas dos scaffolds depende do estado termodinámico do 
sistema aquando da separação de fases, tal como esquematicamente sugerido na figura 3.1 que 
mostra o diagrama de fases binário temperatura-concentração de uma solução polimérica. A curva 
superior é chamada binodal, e a inferior, spinodal. Dependendo da temperatura seleccionada, a 




Figura 3.1. Diagrama de fases binário temperatura-composição da solução polimérica (R1: fase 
pobre em polímero, R2: fases rica em polímero) [adaptado de 125] 
 
Para temperaturas entre as curvas binodal e spinodal, o sistema é metaestável, isto é, o 
sistema é estável em relação a pequenas variações da composição. No entanto, se as flutuações da 
composição dentro do sistema foram suficientemente grandes, a separação de fases líquido-líquido 
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pode ocorrer. Este tipo de separação ocorre por um mecanismo de nucleação e crescimento de 
gotas de uma das duas fases rica e pobre em polímero. Depois das gotas se formarem, o seu 
crescimento ocorre devido à existência de gradientes de concentração em direcção à gota. Este 
mecanismo induz a formação de uma estrutura pouco interconectada com poros em forma de 
esferas. 
Por outro lado, para temperaturas abaixo da curva spinodal, o sistema é instável e separa-se 
espontaneamente em duas fases, em resposta a flutuações infinitesimais da composição. Este 
mecanismo é chamado de decomposição spinodal. As flutuações da composição resultam na 
diminuição da energia de Gibbs e numa onda de flutuações da composição de diferentes 
comprimento e amplitude dentro do sistema à medida que uma parte do sistema fica mais 
concentrada em polímero, em detrimento da outra, que fica mais empobrecida. O sistema separa-se 
sob a forma de domínios, e no fim da separação, obtém-se uma estrutura aberta e interconectada 
[113]. 
Depois da separação de fases se iniciar por mecanismo binodal ou spinodal, o sistema 
continua a evoluir por coalescência das gotas, na decomposição binodal, ou dos domínios, na 
decomposição spinodal, em resposta à tendência para minimizar a energia interfacial entre as fases 
rica e pobre em polímero. Em termos de morfologia da estrutura final, o processo de coalescência 
resulta com o aumento do tempo, num aumento do tamanho de poro, no caso da decomposição 
binodal , e no fecho gradual da estrutura porosa aberta em conjunto com um aumento de tamanho 
de poro, na decomposição spinodal [113, 125-127]. O processo pode evoluir até que as duas fases 
se separam completamente em duas camadas como esquematicamente se mostra na figura 3.1. Este 
processo depende principalmente da tensão superficial entre as duas fases mas também da 
viscosidade do sistema [113]. Para além do mecanismo de coalescência, outros dois tipos de 
mecanismos, do tipo “Ostwald ripening” e fluxo hidrodinámico, podem participar na formação da 
morfologia final da estrutura porosa, nomeadamente, no aumento do tamanho de poro em conjunto 
com a redução da interconectividade [127]. 
A técnica baseada na separação de fases líquido-líquido por mecanismo spinodal tem sido 
proposta e investigada para a preparação de estruturas porosas para a engenharia de tecidos pois 
permite obter estruturas com elevada porosidade, isto é, até aproximadamente 97% dependendo da 
concentração de polímero [80, 110, 125-127]. Também permite, ao contrário de outras técnicas tais 
como a difusão de gases ou a evaporação de solvente com agentes indutores de poros, obter 
estruturas com elevada interconectividade. Adicionalmente, a morfologia final da estrutura pode 
ser trabalhada controlando vários parâmetros associados à técnica tais como a razão solvente/não 
solvente, a natureza destes, a temperatura e o tempo de separação de fases e a concentração de 
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polímero. A principal desvantagem é a limitação do tamanho de poro pois o crescimento dos poros 
é acompanhado pela diminuição da interconectividade. 
Depois da separação de fases ocorrer, o sistema é congelado para manter a morfologia 
obtida e subsequentemente liofilizado para permitir que o solvente e o não solvente sublimem 
dando origem a uma estrutura tridimensional porosa [85, 110, 111, 125-127]. 
 
 
3.1.6. Combinação de técnicas  
 
Na procura de soluções que possam melhorar as propriedades dos scaffolds, os princípios 
subjacentes às técnicas expostas anteriormente são continuamente investigados e têm vindo a ser 
combinados entre eles. 
Assim, alguns investigadores têm vindo a combinar os princípios da separação de fases 
com a adição de agentes indutores de poros inorgânicos, tal como o cloreto de sódio [118, 128] e 
ainda agentes orgânicos como a fructose [129], a parafina [101] e a gelatina [130]. 
Outros autores usaram a “fusão do polímero em presença de agentes indutores de poros 
inorgânicos” juntamente com a adição de outro polímero que serve de segundo agente indutor de 
poro e é retirado usando um solvente que não dissolve o polímero-matriz. O polímero usado pode 
ser miscível com o polímero da matriz do scaffold [131] como também pode ser imiscível [132]. 
A principal vantagem destas combinações é a melhoria da interconectividade e uma 
distribuição de poros bimodal. 
 
Qualquer uma das técnicas anteriormente descritas pode ser utilizada para produzir 
scaffolds compósitos. No caso particular dos compósitos bioactivos é possível a incorporação da 
fase ou fases responsáveis pela bioactividade, quer se trate de fosfatos de cálcio, de vidros ou de 
vidros cerâmicos bioactivos. Pode também usar-se um método biomimético. 
O método biomimético aplicado às estruturas porosas permite o crescimento de fosfatos de 
cálcio à superficie de matrizes poliméricas [133]. Este método tem sido aplicado a scaffolds de 
PLLA. A precipitação da fase apatítica ocorre por imersão da estrutura numa solução, 
habitualmente SBF, em condições de temperatura e pH biocompatíveis e com uma concentração 
nas espécies iónicas relevantes superior à do plasma humano (geralmente 1,5 vezes) [134-139]. 
Através do processo biomimético é possível modificar a superficie de vários tipos de 
estruturas, lisas ou rugosas, bem como estruturas tridimensionais porosas, já que as partículas 
apatíticas são geradas por imersão numa solução aquosa. 
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3.2. Preparação dos scaffolds: metodologia e materiais 
 
 
No presente trabalho, prepararam-se scaffolds de PLLA e scaffolds compósitos de 
PLLA/biovidro por separação de fases líquido-líquido termicamente induzida. Nos pontos 
seguintes, será feita apresentação detalhada dos materiais utilizados. Neste processo, foram testados 
PLLA com diferentes pesos moleculares, diferentes teores de partículas de biovidro: 10, 30 e 50% 
(m/m) calculado em relação à fase polimérica e diferentes tempos de separação de fases. 
O procedimento experimental seguido para a preparação e caracterização dos scaffolds é 



























































Figura 3.2. Procedimento usado na preparação de scaffolds de PLLA e PLLA/BG por separação de 
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3.2.1. Preparação das partículas vítreas bioactivas do sistema 3CaO.P2O5.MgO.SiO2 
 
O biovidro usado neste trabalho pertence ao sistema 3CaO.P2O5.MgO.SiO2 e tem a 
seguinte composição mássica: CaO (33.2%), P2O5 (28.2%), MgO (15.6%), SiO2 (23.0%). A sua 
localização no respectivo diagrama de fases é ilustrada na figura 3.3. 
 
Esta composição vítrea em particular foi escolhida porque trabalhos anteriores mostraram: 
 o seu carácter bioactivo em meio fisiológico sintético acelular [90] 
 a promoção do carácter bioactivo em cimentos ósseos compósitos de PMMA-co-EHA 
[140] 
 a capacidade de induzir a proliferação de células do tipo osteoblastos da linha MG 63 
[141]. 
Adicionalmente, a composição deste vidro encontra-se nos limites da região de formação 
de vidro e por isso pode facilmente cristalizar. Induzindo a sua cristalização, pode modular-se a sua 
dissolução em meio fisiológico e a taxa de libertação dos produtos da sua dissolução. Por sua vez, o 
seu carácter bioactivo também pode ser modulado. 
 
Esta composição será designada por “biovidro” ao longo de todo o trabalho e 
simplificadamente identificada por BG. 
 
Figura 3.3. Diagrama ternário do sistema 3CaO.P2O5-SiO2-MgO (% peso) 
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Este biovidro foi preparado pelo processo tradicional de fusão. Em primeiro lugar, foi 
preparada a mistura das matérias-primas, isto é, numa cuba colocou-se a sílica (BDH), o óxido de 
magnésio (Fluka), o carbonato de cálcio (Fluka), e o dihidrogenofosfato de cálcio mono-hidratado 
(Fluka) previamente pesados juntamente com álcool etílico para facilitar a homogeneização da 
mistura. A cuba foi então colocada num moinho planetário (Fritsch) durante 45 minutos. A mistura 
foi depois seca a 70ºC durante 24 horas e fundida em cadinho de platina num forno eléctrico a 
1500ºC durante 2 horas. Por ultimo, o fundido foi vazado para água para permitir o seu 
arrefecimento rápido e evitar uma possível cristalização, obtendo-se assim uma frita. A frita foi 
seguidamente seca. O seu carácter amorfo foi confirmado por difracção de raios X onde a ausência 
de picos bem definidos e a presença de uma banda larga caracterizam o material amorfo. 
Para sua futura incorporação na estrutura porosa de PLLA sob a forma de micropartículas, 
o biovidro foi moído durante 8 horas até atingir um tamanho médio de 11 µm como determinado 
pelo granulómetro COULTER-LS Particle Size Analyzer 230 e uma área superficial de 0.7m2/g, 
determinada por adsorção de azoto num equipamento Gemini Micromeritics 2370 V5 usando a 
isotérmica de adsorção de Brunauer, Emmett e Tellerum BET). 
 
 
3.2.2. Preparação das soluções PLLA/dioxano/água e PLLA/dioxano/água/biovidro 
  
Foram usados dois lotes diferentes de PLLA da Purac BioChem Netherland caracterizados 
por viscosidades inerentes distintas medidas em cloroformo à 25ºC e para uma concentração em 
polímero de 0,1g.dl-1. Para o primeiro lote (Purasorb ® PL18), denominado por P1 e para o 
segundo lote (Purasorb ® PL39), denominado por P2, as viscosidades inerentes foram, 
respectivamente, 1,75 dl.g-1 e 3,9 dl.g-1. 
O peso molecular de um polímero pode ser relacionado com a viscosidade intrínseca de 
uma solução deste polímero de concentração conhecida num determinado solvente pela equação de 
Mark Houwink, descrita abaixo como a equação (1), onde: 
[η] = k * Mw α (1) 
  
• [η] é a viscosidade intrínseca (dl.g-1), 
• Mw o peso molecular (g.mol-1), 
• k e α factores dependentes do sistema polímero-solvente. 
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Esta equação permite determinar o peso molecular de um polímero a partir da viscosidade 
intrínseca e vice-versa. Neste trabalho, foi usada a equação de Mark-Houwink para ter uma 
estimativa dos pesos moleculares de P1 e P2. A equação de Mark-Houwink foi determinada para o 
PLLA em cloroformo à 25ºC por alguns autores [142] sendo: 
 













A viscosidade intrínseca pode ser definida como a viscosidade inerente quando a 
concentração de polímero tende para zero de acordo com as equações (2) e (3) descritas abaixo, 
onde: 
 
• [ηiner] a viscosidade inerente, 
• ηr a viscosidade relativa, 
• C concentração de polímero [144]. 
 
Sabe-se que a viscosidade inerente diminui à medida que a concentração do polímero em 
solução aumenta. Assim, a viscosidade intrínseca é sempre igual ou superior à viscosidade inerente 













Assim, como [η] (P1) e [η] (P2) são de 1,75 e 3,9g.mol-1 respectivamente, então os pesos moleculares 
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Relativamente à preparação das diversas soluções de PLLA/dioxano/água e 
PLLA/dioxano/água/biovidro, o polímero foi primeiramente dissolvido em 1,4 dioxano (Panreac 
Quimica SA) a 70ºC sob agitação magnética durante aproximadamente 2 horas. Adicionou-se 
depois água ultrapura (Milli-Q®) e seguidamente as partículas de biovidro no caso dos scaffolds 
compósitos. O sistema manteve-se a 70ºC sob agitação magnética por mais 2 horas. A adição da 
água foi feita somente após a completa dissolução do polímero porque a água é um não-solvente 
para o PLLA e é miscível com o dioxano. 
As soluções P1/dioxano/água e P2/dioxano/água são transparentes enquanto que as 
soluções com biovidro são brancas devido à presença das partículas de biovidro. 
Para ambos os pesos moleculares, usou-se 5,5% (m/m) de PLLA em relação ao sistema 
PLLA/dioxano/água pois foi demonstrado na literatura que ocorre facilmente sedimentação da fase 
rica em polímero para concentrações de PLLA abaixo de 4,5% [114]. 
A razão mássica de dioxano/água usada foi de 87/13 por originar os melhores resultados 
sendo que o teor de água tem influência na solubilidade do polímero. Para um maior teor de água, 
há diminuição da solubilidade do polímero no solvente e a sedimentação da fase rica em polímero 
pode ocorrer muito rapidamente. Por sua vez, para um teor de água abaixo de 13%, a solução fica 
mais viscosa e a separação de fases é atrasada [114, 126]. 
 
 
3.2.3. Separação de fases líquido-líquido termicamente induzida  
 
 A temperatura escolhida para que ocorra a separação de fases líquido-líquido deve situar-se 
abaixo do “ponto de nuvem”, definido como a temperatura que indica a passagem da zona onde a 
solução é homogénea para a zona onde as fases se separam [113]. 
 
 Para ambos os sistemas P1/dioxano/água e P2/dioxano/água, mediu-se a “temperatura do 
ponto de nuvem” por turbidimetria visual. Assim, depois de obtida a solução PLLA/dioxano/água à 
70ºC como acima detalhado, arrefeceu-se a solução lentamente e controladamente grau a grau, 
deixando que a solução estabilizasse durante 5 minutos a cada nova temperatura. A temperatura do 
ponto de nuvem corresponde à temperatura à qual a solução fica turva [125-127].  
As “temperaturas do ponto de nuvem” assim determinadas foram de 39 e 41ºC para os 
sistemas P1/dioxano/água e P2/dioxano/água respectivamente. O valor obtido para o sistema P2 
está de acordo com dados da literatura pois Hua et al. mediram uma “temperatura do ponto de 
nuvem” de 41ºC para o PLLA com um peso molecular de 218 000 g.mol-1 [114], muito próximo do 
valor para o P2 usado neste trabalho (190 707 g.mol-1). 
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Observou-se ainda que, com a diminuição do peso molecular, havia diminuição da 
“temperatura do ponto de nuvem”. Este efeito foi também reportado por Liu et al. na formação de 
membranas a partir de um sistema de copolímero de etileno e álcool vinílico / poli (etileno glicol) 
[144]. 
 Relativamente as soluções com biovidro, foi impossível determinar a “temperatura do 
ponto de nuvem” pois a coloração branca da solução devido à presença do biovidro impossibilitou 
a visualização da turvação da solução. 
 
Sabendo que a morfologia final da estrutura porosa depende do estado termodinâmico da 
solução aquando da separação de fases [113, 114], é importante escolher cuidadosamente a 
temperatura a qual o processo irá decorrer. A literatura indica que, são habitualmente usadas 
temperaturas de separação de fases muito abaixo da “temperatura do ponto de nuvem” medido, (10 
ou 20ºC abaixo), para garantir que a separação de fases líquido-líquido ocorre por decomposição 
spinodal [114, 127]. No entanto, se a temperatura escolhida for significativamente inferior à 
temperatura do ponto de nuvem, a separação de fases é normalmente mais rápida, o que pode tornar 
o sistema difícil de controlar. Adicionalmente, e para polímeros semi-cristalinos como o PLLA, 
uma temperatura muito abaixo da “temperatura do ponto de nuvem” pode induzir a cristalização do 
PLLA, aumentando assim a viscosidade, o que pode causar um abrandamento da separação de 
fases [114]. 
Com vista a evitar os possíveis inconvenientes acima referidos, foi escolhida neste 
trabalho, uma temperatura de separação de fases de 37ºC, colocada 2 e 4ºC abaixo das temperaturas 
do ponto de nuvem medidas para o P1 e P2, respectivamente. 
Os tempos de separação de fases foram variados. As soluções baseadas no polímero de 
menor peso molecular, P1, foram submetidas aos tempos de separação de fases de 10, 20 e 30 
minutos. Por sua vez, as soluções baseadas em P2 foram submetidas a tempos de separação de 
fases maiores, 30, 60, 120 e 180 minutos, por se prever um processo mais lento devido à 
viscosidade mais elevada das soluções por efeito do maior peso molecular. 
 
 
3.2.4. Congelação e liofilização  
 
Para manter as morfologias obtidas por separação de fases, as soluções foram depois 
congeladas a -17ºC e subsequentemente liofilizadas com o objectivo de remover o solvente e a 
água, originando assim as estruturas porosas. A liofilização teve lugar num equipamento de modelo 
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Lyph Lock 4.5 Labconco, a uma temperatura de -50ºC, e sob uma pressão de 15x10-3 mbar, durante 
3 dias. 
Foram assim obtidos scaffolds de PLLA e scaffolds compósitos de PLLA/BG preparados 
por separação de fases líquido-líquido termicamente induzida a 37ºC, com PLLA de diferentes 
pesos moleculares (P1 e P2), com diferentes teores de biovidro (0, 10, 30 e 50%) e para vários 
tempos de separação de fases.  
Afins de simplificar a referência a cada scaffold preparado, todas as formulações foram 
denominadas de acordo com a tabela 3.1. 
 
Tabela 3.1. Denominação dos scaffolds preparados 
polímero 




0 10 30 50 
10 P1-10’-0BG P1-10’-10BG P1-10’-30BG P1-10’-50BG 
20 P1-20’-0BG P1-20’-10BG P1-20’-30BG P1-20’-50BG P1 
30 P1-30’-0BG P1-30’-10BG P1-30’-30BG P1-30’-50BG 
30 P2-30’-0BG P2-30’-10BG P2-30’-30BG P2-30’-50BG 
60 P2-60’-0BG P2-60’-10BG P2-60’-30BG P2-60’-50BG 
120 P2-120’-0BG P2-120’-10BG P2-120’-30BG P2-120’-50BG 
 
P2 
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3.3. Caracterização dos scaffolds: metodologia  
 
 
3.3.1. Caracterização morfológica 
 
A caracterização morfológica dos scaffolds de PLLA e dos scaffolds compósitos de 
PLLA/BG foi realizada por microscopia electrónica de varrimento que permitiu determinar o 
tamanho médio de poro e a presença ou não de interconectividade entre eles. Foram também 
determinadas a porosidade total e a densidade aparente por imersão em etanol.  
 
Os scaffolds foram cortados transversalmente e colados sobre um suporte com fita-cola de 
carbono de modo a que a superfície cortada possa ser observada. Depositou-se uma camada 
condutora de Au-Pd por sputtering sobre as amostras e foram examinadas num microscópio 
electrónico de varrimento (SEM) (Hitachi S-4100, Japan) com uma voltagem de aceleração dos 
electrões de 25kV. O tamanho médio de poro dos scaffolds foi determinado medindo o diâmetro de 
15 poros para cada formulação.  
 
A densidade aparente e a porosidade dos scaffolds foram determinadas usando o princípio 
de Arquimedes. O etanol foi escolhido como líquido de imersão pois penetra facilmente nos poros 
da amostra e o polímero não é solúvel em etanol. Para cada formulação de scaffold testada, 3 
amostras foram submetidas à imersão em etanol.  
Assim, uma amostra de massa Wi é mergulhada numa proveta graduada contendo etanol. É 
aplicado vácuo ao sistema (etanol + scaffold) para garantir que o etanol penetra em todos os poros 
da amostra. Quando a amostra de scaffold afunda na proveta, é registado o volume V1 como sendo 
o volume ocupado pelo etanol + scaffold. O scaffold é depois retirado do etanol e são registados: o 
volume V2, volume de etanol residual e a massa Wf, massa do scaffold impregnado de etanol [99].  
 
Para uma determinada amostra, 
 
- o volume é dado pela diferença (V1-V2),  
- a densidade aparente de uma amostra de massa Wi é dada por ρ = Wi / (V1-V2) 
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3.3.2. Caracterização da cristalinidade da matriz de PLLA  
 
Para determinar a cristalinidade da matriz de PLLA, foram conduzidos ensaios de 
calorimetria diferencial de varrimento (DSC) no equipamento Shimadzu DSC-50 usando 3 
amostras para cada scaffold testado. O aquecimento realizou-se a uma taxa de 10ºC/min desde a 
temperatura ambiente até 210ºC, sob fluxo constante de azoto. As curvas térmicas assim obtidas 
foram usadas para calcular as entalpias de transições ∆H que permitem a determinação do grau de 
cristalinidade da matriz de PLLA (P2) segundo a equação 5. 
  









• ∆Hf, entalpia de fusão da amostra, 
• ∆Hf(PLLA 100% cristalino), entalpia de fusão associada ao PLLA 100% cristalino 
e igual a 93.6 J/g [145], 
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3.3.3. Caracterização do potencial bioactivo  
 
O potencial bioactivo dos scaffolds foi avaliado usando o ensaio in vitro em meio 
fisiológico sintético acelular ou SBF (do inglês Simulated Body Fluid).  
Kokubo et al. fizeram uma análise sistemática à validade do método de imersão em SBF 
para prever a bioactividade in vivo de um material. Compilaram e compararam as conclusões de 
vários estudos sobre bioactividade in vivo e formação de camada apatítica à superfície de materiais 
imersos em SBF. Assim, um vasto grupo de materiais que forma uma camada apatítica à superfície 
em SBF mostrou ligar-se quimicamente ao osso in vivo. Estes materiais são: o Bioglass ® 45S5, 
vidros dos sistemas Na2O-CaO-B2O3-Al2O3-SiO2-P2O5, CaO-SiO2 e Na2O-CaO-SiO2, vidro-
cerâmico A-W, vidros cerâmicos do tipo Ceravital ®, sulfato de cálcio, hidroxiapatite sinterizada, 
compósitos de apatite/-TCP e de polietileno/vidro-cerâmico A-W e também géis de óxidos 
metálicos preparados por sol-gel: SiO2, TiO2 e TaO2. Genericamente, materiais que não mostraram 
a formação de apatite in vitro em SBF, também não apresentaram bioactividade in vivo. A 
correlação entre fenómeno in vivo e in vitro também é quantitativa, isto é, quanto mais depressa um 
material formar uma camada apatítica à sua superfície in vitro, mais depressa deverá ligar-se com o 
osso in vivo. É consensual que a bioactividade de um material in vivo pode ser prevista a partir da 
capacidade de formação de uma camada apatítica em SBF, sendo que o material em questão não 
deve conter agentes que possam causar reacções inflamatórias, alérgicas ou de carcinogénese [146]. 
 
 
i. Preparação da solução de SBF 
 
O SBF é uma solução acelular que contém as mesmas espécies iónicas que o plasma 
humano em concentrações iguais ou muito próximas. A natureza e concentração das espécies 
iónicas presentes no plasma humano e no SBF são indicadas na tabela 3.2. 
 
Tabela 3.2. Concentração iónica no plasma humano e no SBF  
Concentração iónica (mM) 
 
Na+ K+ Mg2+ Ca2+ Cl- HCO3- HPO42- SO42- 
Plasma 
humano 
142,0 5,0 1,5 2,5 103,0 27,0 1,0 0,5 
SBF 142,0 5,0 1,5 2,5 147,8 4,2 1,0 0,5 
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A solução de SBF foi preparada seguindo o procedimento descrito por Kokubo [146]. Os 
reagentes usados, a proveniência, o grau de pureza, a quantidade usada para a preparação de 1 L de 
SBF bem como a ordem de introdução na solução são indicados na tabela 3.3. 
 





Fornecedor Pureza (%) 
1 NaCl 7,996 Panreac  99,5 
2 NaHCO3 0,350 Riedel-de Haёn 99,7 
3 KCl 0,224 Riedel-de Haёn 99,5 
4 K2HPO4.3H2O 0,228 Calbiochem 100 
5 MgCl2.6H2O 0,305 Riedel-de Haёn 99 
6 HCl 1M 39 Panreac 99 
7 CaCl2.6H2O 0,548 Fluka 99 
8 Na2SO4 0,071 Panreac  99 
9 CNH2(CH2OH)3 6,057 Merck 99,8 
10 HCl 1M 0-5 Panreac 99 
 
Preparou-se a solução adicionando, a aproximadamente 700 mL de água ultrapura (Milli 
Q®) a 36,5 ± 0,5ºC e sob agitação, os reagentes de 1 a 8. Cada reagente foi adicionado lentamente 
e após a completa dissolução do anterior para evitar possíveis precipitações. A solução deve 
manter-se transparente e a temperatura deve ser aproximadamente 36,5 ± 0,5ºC. Os reagentes 9 e 
10 permitem ajustar o pH. Assim, o reagente 9, o tris-hidroxi-metil-aminometano (Tris), foi 
adicionado muito lentamente à solução pois um aumento rápido do pH causado pela sua adição em 
excesso poderia propiciar a precipitação de um fosfato de cálcio. Após cada adição de Tris, 
esperou-se que o pH estabilizasse. Finalmente, adicionou-se ácido clorídrico, gota a gota 
lentamente, até que o pH atingisse 7,4. Durante o ajustamento do pH com o Tris e o HCl, 
adicionou-se àgua ultrapura até completar 1000 mL. 
 
Procedeu-se depois à imersão das amostras no SBF. Foram cortados pequenos pedaços de 
scaffolds de PLLA e scaffolds compósitos de PLLA/BG com dimensões aproximadas de 10 x 5 x 1 
mm
3
. O volume V de SBF recomendado por Kokubo num ensaio de bioactividade para amostras 
porosas deverá ser maior que o volume calculado Vs sendo que Vs = Sa /10, onde Vs é o volume 
calculado de SBF (mL) e Sa a área superficial aparente (mm2
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aproximadamente 130 mm2 de área superficial aparente, foram mergulhadas em 15 mL de SBF em 
copos de polietileno. Seguidamente, foi aplicado vácuo para garantir que as amostras mergulhavam 
completamente no SBF e que este penetrou em todos os poros das amostras. Os copos foram 
finalmente fechados e levados a estufa à 37ºC, durante diferentes tempos de imersão, 
nomeadamente 1, 4, 7, 14 e 21 dias.  
 
 
ii. Caracterização das amostras após imersão e caracterização do SBF residual 
 
Após cada tempo predeterminado de imersão, as amostras de scaffolds foram retiradas do 
SBF, lavadas delicadamente com água ultra pura (Milli Q®), congeladas e liofilizadas e guardadas 
em excicador para posterior caracterização.  
A microscopia electrónica de varrimento (SEM) permitiu observar as modificações 
superficiais das amostras, nomeadamente a morfologia das camadas formadas na superfície dos 
poros e a espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourier (FTIR-ATR) foi usada 
para determinar a natureza química do precipitado formado, através da análise dos picos que 
correspondem a vibrações específicas de determinados grupos funcionais. Os espectros foram 
obtidos num espectrofotómetro Mattson 7000 usando 128 scans com uma resolução de 4 cm-1.  
O SBF residual de cada tempo de imersão foi caracterizado por espectroscopia de emissão 
por plasma induzido (ICP) num espectrómetro Jobin-Yvon JY70 Plus que permitiu seguir a 




3.3.4. Caracterização das propriedades mecânicas  
 
Os scaffolds foram submetidos a ensaios de compressão para caracterização do módulo 
elástico e da tensão de cedência. Para cada formulação testada, foram preparados 6 discos com um 
diâmetro de 23,65 ± 0,49mm e uma altura de 5,58 ± 0,97mm. Os scaffolds foram testados a uma 
velocidade de 0,1mm/s até uma deformação de 60-70% num equipamento Bose Smart Test, 
Electroforce®. 
 
 Os resultados da caracterização dos scaffolds são apresentados no capítulo seguinte. 
 









4. Caracterização dos scaffolds de 
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4.1. Caracterização morfológica 
 
 
4.1.1. Tamanho de poro e interconectividade 
 
As figuras 4.1 a 4.4 mostram as micrografias dos scaffolds de PLLA de diferentes pesos 
moleculares (P1- figuras 4.1 e 4.2, P2- figuras 4.3 e 4.4) preparados por separação de fases líquido-
líquido termicamente induzida com diferentes teores de biovidro (0, 10, 30 e 50%) e para diferentes 































































Figura 4.1. Micrografias dos scaffolds obtidos a partir de P1 com diferentes teores de biovidro (0, 















































































































































Figura 4.2. Micrografias dos scaffolds obtidos a partir de P1 com diferentes teores de biovidro (0, 





























































































































Figura 4.3. Micrografias dos scaffolds obtidos a partir de P2 com diferentes teores de biovidro (0, 
10, 30 e 50%) e diferentes tempos de separação de fases (30, 60, 120 e 180 minutos), 
ampliação:200x excepto para as composições P2-120´-50BG, P2-180-30BG e P2-180-50BG: 












































































































































































Figura 4.4. Micrografias dos scaffolds obtidos a partir de P2 com diferentes teores de biovidro (0, 
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Na Tabela 4.1 são apresentados os valores do tamanho médio de poro dos diversos scaffolds 
preparados de acordo com as várias condições de tratamento. 
 
Tabela 4.1. Tamanho médio de poro (µm) dos diversos scaffolds preparados por TIPS 
polímero 




0 10 30 50 
10 284 ± 47,5 µm 286 ± 34,5 µm  373 ± 80 µm 340 ± 69µm 
20 303 ± 43,4 µm 437 ± 39 µm 470 ± 82 µm 
Estrutura 
heterogénea P1 





30 26,6 ± 4,5 µm 27,8 ± 2,6 µm 49 ± 10 µm 64,5 ± 13 µm 
60 33 ± 4,6 µm 33,7 ± 6,1 µm 61,5 ± 5,6 µm 149,3 ± 22,1 µm 











A observação das micrografias dos diversos scaffolds e a análise da tabela de tamanho 
médio de poros permitem concluir que os scaffolds preparados quer com o P1, quer com o P2, 
apresentam estruturas homogéneas com poros de secção oval a esférica excepto para as 
formulações que combinam um maior teor de vidro com tempos de separação de fases mais longos, 
que mostram uma estrutura heterogénea sugerindo o ínicio da sedimentação da fase rica em 
polímero. 
Relativamente ao tamanho de poro, os scaffolds preparados a partir do P1 mostram ter um 
tamanho de poro muito maior do que os scaffolds preparados a partir do P2. Em particular, os 
scaffolds baseados no P1 apresentam poros entre 284 e 502 µm enquanto que os scaffolds baseados 
no P2 têm poros entre 27 e 150 µm.  
 Por outro lado, a morfologia das estruturas porosas também é diferente nos scaffolds 
preparados a partir do P1 ou do P2. Os scaffolds preparados a partir do P1 têm poros grandes com 
pouca interconectividade. Nas paredes dos poros largos existem poros mais pequenos, com 
diâmetros entre 10 e 30 µm. Por sua vez, os scaffolds preparados à partir do P2 apresentam uma 
maior interconectividade particularmente para tempos de separação de fases menores, o que sugere 
4. Caracterização dos scaffolds de PLLA e PLLA/BG 
______________________________________________________________________ 
___________________________________________________________________58 
que a separação das fases rica e pobre em polímero aconteceu por um mecanismo de decomposição 
spinodal nos scaffolds baseados no P2.  
O facto dos scaffolds baseados no P1 apresentarem poros mais largos e mais fechados é 
atribuído a uma separação de fases mais rápida. Assim, o peso molecular afecta a cinética da 
separação de fases. O mesmo fenómeno foi observado por Matsuyama et al. no desenvolvimento 
de membranas de polipropileno com diferentes pesos moleculares preparadas por separação de 
fases. Os autores observaram que as membranas preparadas com o polipropileno de maior peso 
molecular mostravam uma estrutura interconectada com poros pequenos enquanto que as 
membranas preparadas com o polímero de menor peso molecular apresentavam poros mais largos e 
menos interconectados [147]. Também Atkinson et al. relataram resultados em que o tamanho 
médio de poro em membranas preparadas por separação de fases diminuía com o aumento do peso 
molecular mesmo para condições idênticas de arrefecimento [148]. 
Relativamente ao efeito do tempo, e para todos os scaffolds, observou-se que, o tamanho de 
poro aumenta com o tempo. Este efeito é bem conhecido e corresponde aos mecanismos de 
coalescência anteriormente referidos tendo sido já reportado para scaffolds e membranas de PLLA 
e de outros polímeros [127]. 
Para o caso particular dos scaffolds preparados a partir do P2, este aumento do tamanho de 
poro com o tempo de separação de fases ocorre em conjunto com a diminuição da 
interconectividade. Assim, sugere-se que as estruturas porosas obtidas a partir do P2 resultam de 
dois mecanismos combinados, a decomposição spinodal e um mecanismo do tipo coalescência. 
Observou-se também que o crescimento do poro por coalescência no sistema com o 
polímero de menor peso molecular (P1) é mais rápido devido à menor viscosidade da solução. Por 
sua vez, no sistema com o PLLA de maior peso molecular, a maior viscosidade da solução reduz a 
cinética da separação de fases, isto é, torna mais lento o processo de decomposição spinodal como 
também os mecanismos de crescimento de poros como a coalescência. Assim, a separação de fases 
nos scaffolds preparados a partir do P2 ocorre durante tempos muito mais longos (180 minutos) do 
que nos scaffolds preparados a partir do P1 (30 minutos). 
No caso dos scaffolds baseados no P1, como não se verificou redução da interconectividade 
existente em conjunto com o tamanho de poro, torna-se difícil avaliar se os primeiros estágios da 
separação de fases líquido-líquido ocorreram por decomposição spinodal ou por decomposição 
binodal. 
É sabido que quando se colocam as diversas soluções PLLA/dioxano/água ou 
PLLA/dioxano/água/biovidro à temperatura de separação de fases de 37ºC, estas soluções 
começam a arrefecer. Durante este arrefecimento e com referência ao gráfico da Figura 3.1, 
verifica-se que, para se atingir a zona onde possa ocorrer decomposição spinodal, é preciso passar 
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pela zona metaestável onde ocorre decomposição binodal, a menos que a concentração do polímero 
na solução seja aquela em que as curvas binodal e spinodal se juntam. Neste processo a transição 
entre a decomposição binodal e a decomposição spinodal não é uma transição brusca mas sim 
gradual [113]. 
Então é possível que, ao arrefecer lentamente para os 37ºC passando pela zona metaestável, 
tenha ocorrido, nas soluções relativas ao P1 um mecanismo de nucleação e crescimento de gotas 
característico da decomposição binodal antes de entrar na zona metaestável. Assim, os poros 
grandes podem corresponder à decomposição binodal e os poros pequenos, de diâmetro entre 10 e 
30 µm, à decomposição spinodal. Também é possível que, devido a menor viscosidade das 
soluções baseadas no P1, a separação de fases por decomposição spinodal tenha ocorrido para um 
tempo inferior a 10 minutos, tempo mínimo testado neste trabalho. Nesse caso, os poros largos 
observados e pouco interconectados podem ser o resultado de uma decomposição spinodal cujos 
domínios já tenham sofrido coalescência. 
 
 Relativamente aos scaffolds compósitos, as partículas de biovidro parecem bem dispersas 
nos scaffolds, aparecendo embutidas nas paredes dos poros ou simplesmente à superfície. 
Surpreendentemente, a adição crescente de biovidro induz um aumento do tamanho de 
poro. Assim, os scaffolds compósitos apresentam poros com diâmetros muito superiores aos dos 
scaffolds de PLLA sem enchimento, como se pode observar nas micrografias das figuras 4.1 a 4.4 e 
na tabela 4.1. Esta observação contraria o que tem sido referido na literatura para scaffolds de 
matriz polimérica com enchimentos inorgânicos. Relata-se que, independentemente da técnica 
usada, o reforço inorgânico diminui ligeiramente o tamanho de poro porque ocupa parte do espaço 
do poro. Este efeito foi observado em scaffolds compósitos de PLLA com nanopartículas de HAp 
[98] e de PDLA com partículas de Bioglass® preparados por separação de fases sólido-líquido 
[124]. Em scaffolds de PLGA com partículas de Bioglass® preparados por sinterização de 
microesferas, foi verificado uma diminuição de 27 µm no diâmetro de poro do compósito com 40% 
de Bioglass® em relação ao scaffold de PLGA [149]. 
 
Neste trabalho, verificou-se ainda que o efeito do biovidro no desenvolvimento da estrutura 
é tanto mais acentuado quanto maior a sua proporção no scaffold. Este fenómeno verifica-se para 
ambos os pesos moleculares e para todos os tempos de separação de fases testados. 
 
Tomando como exemplo os scaffolds preparados a partir do P2 e para um tempo de 
separação de fases de 30 minutos, verificou-se que se obtêm poros de aproximadamente 27 µm 
para o scaffold de PLLA enquanto que para o compósito com 50% de biovidro o tamanho de poro é 
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mais do que duplicado atingindo aproximadamente 64,5 µm. Esta observação sugere que a 
decomposição spinodal é promovida pela adição das partículas de biovidro. Como as micrografias 
também mostram alguma diminuição da interconectividade da estrutura porosa com a presença 
crescente do biovidro, é então possível que o aumento do tamanho de poro também possa estar 
relacionado com a promoção dos mecanismos de crescimento de poro como a coalescência. 
Para tempos mais longos e maiores teores de biovidro, nomeadamente 120 e 180 minutos 
para 30 e 50% de biovidro, a separação de fases já deve encontrar-se nos estágios finais, quando a 
fase rica em polímero acaba por sedimentar. As microestruturas da figura 4.4 mostram 
efectivamente uma estrutura muito heterogénea com poros muito largos e isolados (>500µm) 
resultantes dos mecanismos de coalescência ou do tipo “Ostwald ripening” e vários poros pequenos 
formados como resultado do ínicio da sedimentação da fase rica em polímero que destrói a 
estrutura porosa à medida que vai sedimentando. Assim, a sedimentação também é acelerada pela 
presença do biovidro ocorrendo para tempos de separação de fases menores à medida que o teor de 
biovidro aumenta. Assim, não se observa sedimentação para os scaffolds com 10% de biovidro 
mesmo após 180 minutos de separação de fases, enquanto que, para os scaffolds contendo 50% de 
biovidro, a sedimentação ocorre após 120 minutos. 
 
A aceleração da cinética dos diversos estágios da separação de fases líquido-líquido com a 
presença crescente de biovidro pode relacionar-se com o comportamento dos vidros quando em 
contacto com soluções aquosas. 
Quando um vidro é exposto a soluções aquosas ocorre a sua dissolução, que se traduz na 
lixiviação de iões da sua superfície. Assim, o fenómeno começa pela adsorção de moléculas 
ionizadas de água H3O+ à superfície do vidro. Seguidamente, ocorrem trocas entre estas moléculas 
e modificadores da rede vítrea tais como iões alcalinos, alcalino-terrosos ou ainda outros iões de 
metais de transição. Como resultado da dissolução ocorre no final a hidrólise dos formadores de 
rede inseridos nas unidades tetraédricas da estrutura vítrea [150, 151]. 
O aumento do tamanho de poro nos scaffolds compósitos pode então estar relacionado com 
a lixiviação de iões da superfície das partículas vítreas. Os iões assim libertados para a solução 
podem formar interacções ião-dipolo com os dipolos da água, como esquematicamente 
representado na figura 4.5. Estas interacções induzem um aumento da tensão superficial da água 
[152] e subsequentemente um aumento da tensão interfacial entre as fases rica e pobre em polímero 
acelerando assim a separação das fases. 
 





Figura 4.5. Formação de interacções ião-dipolo  
 
Adicionalmente, o facto da separação de fases ser tanto mais acelerada quanto maior o teor 
de biovidro pode ser devido ao aumento da concentração de iões lixiviados do biovidro à medida 
que aumenta a percentagem adicionada à solução. 
Hua et al. prepararam scaffolds de PLLA por separação de fases líquido-líquido na 
presença de pequenas quantidades de NaCl (<0.1% em massa em relação à massa de polímero 
usada) e determinaram que as interacções entre os iões Na+ e a água induzem um aumento da 
temperatura do “ponto de nuvem” e um aumento do tamanho de poro [153]. No trabalho presente, 
não foi possível confirmar se a adição de biovidro aumentava a “temperatura do ponto de nuvem” 
pois como foi dito anteriormente, as soluções de PLLA/dioxano/água ficam brancas na presença 
das partículas de biovidro, dificultando a visualização da turvação da solução. 
 
Zhang et al. prepararam scaffolds compósitos de PLLA com biovidro por separação de 
fases termicamente induzida e observaram que o tamanho de poro dos compósitos não era 
influenciado pelo teor de biovidro [95]. Embora estes resultados possam parecer contraditórios com 
as observações no presente trabalho, as diferenças podem advir das diferenças na composição dos 
biovidros usados. De facto, a reactividade superficial de um vidro é determinada principalmente 
pela organização da sua rede vítrea, que depende por sua vez da composição do vidro [88, 154]. 
Zhang et al. usaram um material a que chamaram vidro bioactivo com a composição mássica: CaO 
(44.7%), P2O5 (16.2%), MgO (4.6%), SiO2 (34.0%) and CaF2 (0.5%). Este material corresponde a 
um vidro cerâmico, tal como reportado por Nakamura, e possui uma estrutura muito diferente da de 
um material integralmente amorfo [88]. É sabido que os vidros cerâmicos tem uma solubilidade 
menor do que os vidros devido a presença de fases cristalinas que “aprisionam” os iões e tornam a 
sua lixiviação mais díficil [151]. Assim, é possível que a concentração de iões lixiviados da 
superfície deste vidro cerâmico tenha sido insuficiente para afectar a separação de fases líquido-
líquido nos moldes em que se observou no presente trabalho. Adicionalmente, este vidro cerâmico 
tem uma razão de MgO/CaO menor que a do biovidro usado neste trabalho. Estudos anteriores 
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MgO/CaO em vidros do sistema SiO2-P2O5-CaO-MgO induz a diminuição do grau médio de 
polimerização da rede vítrea de sílicio por quebra das ligações Si-O-Si [155, 156] aumentando 
subsequentemente a reactividade superficial do vidro. Estes são indícios de que o biovidro usado 
neste trabalho tem uma solubilidade maior do que o vidro cerâmico usado no trabalho de Hua e 
seus colaboradores. 
 
Face aos resultados obtidos, parece que é possível usar a hidrosolubilidade variável dos 
vidros bioactivos para modular a cinética da separação de fases das soluções de 
PLLA/dioxano/água/biovidro a fim de controlar o tamanho de poro dos scaffolds. 
 
 
4.1.2. Densidade aparente e porosidade 
 
Determinou-se a densidade aparente e a porosidade dos seguintes scaffolds: 
 P1-10’-0BG, P1-10’-10BG, P1-10’-30BG e P1-10’-50BG para avaliar a influência do teor 
de biovidro (tabela 4.2) 
 P2-30’-0BG, P2-60’-0BG, P2-120’-0BG e P2-180’-0BG para avaliar a influência do 
tempo de separação de fases (tabela 4.3)  
 P2-120’-30BG e P2-60’-50BG para medir a sua porosidade e a sua densidade pois estes 
scaffolds, conforme anteriormente analisado, apresentam um tamanho de poro adequado 
para aplicações em engenharia de tecido ósseo, (acima dos 100 µm) e uma maior 
interconectividade do que os scaffolds baseados no P1 (tabela 4.4) 
 
 
Tabela 4.2. Porosidade e densidade dos scaffolds preparados com o PLLA de menor peso 
molecular (P1) e diferentes teores de biovidro para um tempo de separação de fases de 10 minutos  
  
polímero 
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Tabela 4.3. Porosidade e densidade dos scaffolds preparados com o PLLA de maior peso molecular 
(P2) para diferentes tempos de separação de fases (30, 60, 120 e 180 minutos)  
polímero 
t (min) 

































Tabela 4.4. Porosidade e densidade de scaffolds preparados com o PLLA de maior peso molecular 
(P2) com 30% de biovidro para 120 minutos e com 50% de biovidro para 60 minutos 
polímero 
    BG (% em peso) 
 
t (min) 
 30 50 
Porosidade 
(%) 




- 0,15 ± 0,0159 
Porosidade 
(%) 






0,12 ± 0,0123 - 
 
 
Analisando as 3 tabelas da porosidade e densidade dos diversos scaffolds, observou-se que 
a porosidade total varia entre 88,30 e 94,95%. Na literatura apresentam-se valores de porosidade de 
scaffolds preparados por separação de fases líquido-líquido com 15 e 10% de PLLA sendo que a 
porosidade é de aproximadamente 76% para os scaffolds com 15% de PLLA [127] e entre 80 e 
85% para os scaffolds com 10% de PLLA [95, 127]. Dado que a porosidade de scaffolds 
preparados por separação de fases aumenta com a diminuição da percentagem de polímero na 
solução polímero/solvente/não solvente, e que a percentagem de PLLA usada neste trabalho é de 
5,5%, pode concluir-se que os valores medidos estão de acordo com os publicados na literatura. 
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A tabela 4.2 mostra o efeito da presença crescente de biovidro nos scaffolds. Os valores da 
porosidade estão muito próximos, isto é, entre 93,92% para o scaffold sem enchimento baseado no 
P1 e 94,69% para o compósito com 50% de biovidro. 
Como os valores médios da porosidade estão muito próximos, foi efectuado o teste 
estatístico da Anova de uma via que permite testar a igualdade de médias. Assim, podemos 
determinar se as médias dos valores da porosidade para os diferentes scaffolds com 0, 10, 30 e 50% 
de biovidro são significativamente diferentes ou não a fim de saber se há efeito da presença 
crescente de biovidro sobre a porosidade dos scaffolds. 
O teste da Anova de uma via foi realizado no programa Minitab® considerando α < 0,05. 
O valor de P obtido foi de P = 0,821. Sendo que P > α então as médias não são significativamente 
diferentes, o que indica que a presença do biovidro não tem efeito sobre a porosidade. 
Por sua vez, a densidade deveria variar dado que, para uma mesma massa de polímero, o 
aumento do tamanho de poro faz com que o volume ocupado pelo scaffold seja maior. Por outro 
lado, a presença crescente de biovidro nos scaffolds compósitos induz um aumento da massa dos 
scaffolds e subsequentemente um aumento da sua densidade. De facto, os valores obtidos para a 
densidade mostram que há um aumento da densidade com o aumento da percentagem de biovidro, 
nomeadamente de 0,10 g.cm-3 para o scaffold de PLLA baseado no P1 e 0,14 g.cm-3 para o scaffold 
compósito com 50% de biovidro. O teste da Anova de uma via confirmou que uma ou mais médias 
dos valores da densidade são significativamente diferentes (P = 0). 
 
 A tabela 4.3 mostra os valores médios da porosidade e da densidade dos scaffolds de PLLA 
baseados no P2 preparados com diferentes tempos de separação de fases: 30, 60, 120 e 180 
minutos.  
 Relativamente a porosidade, esta parece não seguir uma tendência particular com o 
aumento do tempo de separação de fases, variando assim entre 90,23 e 94,95%. O teste da Anova 
de uma via mostrou, para α < 0,05, que as médias não são significativamente diferentes (P = 0,399 
com α < 0,05) ou seja que não há efeito do tempo de separação de fases sobre a porosidade.  
A densidade dos scaffolds parece diminuir com o aumento do tempo de separação de fases. 
Isto pode explicar-se pelo aumento do tamanho de poro que acompanha o aumento do tempo de 
separação de fases anteriormente mostrado. Assim, e com referência às tabelas 4.1 e 4.3, o tamanho 
médio de poro e a densidade variam com o aumento de tempo de separação de fases da seguinte 
forma: 25 µm e 0,12 g.cm-3 para 30 minutos, 30 µm e 0,13 g.cm-3 para 60 minutos, 45 µm e 0,11 
g.cm-3 para 120 minutos e finalmente: 85 µm e 0,10 g.cm-3 para 180 minutos. O teste da Anova de 
uma via confirmou que as médias referentes a densidade são significativamente diferentes (P = 
0,002 com α <0,05) e que há efeito do tempo de separação de fases sobre a densidade dos scaffolds. 
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À medida que o tempo aumenta, a densidade diminui como resultado do aumento do tamanho de 
poro. 
 
 A tabela 4.4 caracteriza a porosidade média e a densidade média dos seguintes scaffolds: 
P2-120´-30BG e P2-60´-50BG. A densidade do scaffold P2-60´-50BG é maior que a do scaffold 
P2-120´-30BG devido ao maior teor de biovidro. 
Comparando o valor da densidade do scaffold P2-60´-50BG com o do scaffold P1-10’-
50BG (tabela 4.2), ambas com o mesmo teor de vidro, verificou-se que a densidade do scaffold 
baseado no P2 é mais elevada (0,15 g/cm3) que a do scaffold baseado no P1 (0,14 g/cm3). Isto deve-
se ao facto do scaffold baseado no P2 ter um tamanho de poro mais baixo (150 µm) em relação ao 
do P1 (290 µm) combinado com o maior peso molecular do P2. 
 
Relativamente a porosidade, e tendo-se sugerido que não há efeito do teor de biovidro nem 
do tempo de separação de fases sobre a porosidade, então comparou-se a porosidade de todos os 
scaffolds submetidos à imersão em etanol: P1-10´-0BG, P1-10´-10BG, P1-10´-30BG, P1-10´-
50BG, P2-30´-0BG, P2-60´-0BG, P2-120´-0BG, P2-180´-0BG-P2-120´-30BG e P2-60´-50BG a 
fim de determinar se há efeito do peso molecular sobre a porosidade. A Anova de uma via 
determinou que as médias não são significativamente diferentes (P = 0,470 com α <0,05) e 
consequentemente que não há efeito do peso molecular sobre a porosidade final dos scaffolds.  
  
Em suma, verificou-se que a adição crescente de biovidro nos scaffolds induz um aumento 
da sua densidade. Nomeadamente, para os scaffolds preparados a partir de P1, a densidade varia 
entre 0,10g.cm-3, para os scaffolds de PLLA, e 0,14g.cm-3, para os compósitos com 50% de 
biovidro. Esta observação está de acordo com a literatura referente a scaffolds com enchimentos 
bioactivos, onde se mostrou por exemplo que a densidade de scaffolds de PLLA reforçados com 
partículas de HAp até 50% (m/m) varia entre 0,08 e 0,15g.cm-3 [98]. 
Observou-se ainda que a porosidade dos scaffolds não é influenciada pelo teor de biovidro. 
Isto deve-se ao facto de que, como mostrado anteriormente, as partículas vítreas não ocupam o 
espaço dos poros. O tempo de separação de fases e o peso molecular do polímero também 
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4.2. Cristalinidade da matriz de PLLA  
 
 
A fim de avaliar se a incorporação crescente das partículas de biovidro influência a 
cristalinidade da matriz polímerica dos compósitos porosos, realizaram-se ensaios de calorimetria 
diferencial de varrimento (DSC) aos scaffolds de PLLA com diferentes teores de vidro (0, 10, 30 e 
50 %) baseados no P2 e preparados por separação de fases durante 30 minutos. As curvas de DSC 
resultantes são apresentadas na figura 4.6. 
 
 
Figura 4.6. Curvas de DSC dos scaffolds de PLLA (P2) com 0, 10, 30 e 50% de biovidro, 
preparados por separação de fases durante 30 minutos 
 
Observou-se que, para todas as amostras, a temperatura de transição vítrea (Tg) da matriz 
polimérica aparece a temperaturas entre 60 e 65ºC, como é normalmente observado para o PLLA 
[157, 158, 160]. 
A temperaturas mais elevadas, aparece um pico endotérmico acima de 180ºC que 
corresponde a fusão da parte cristalina. Observou-se que a temperatura de fusão diminui 
ligeiramente à medida que o teor em biovidro aumenta. Assim, é de 184ºC para o scaffold de PLLA 
e de 181,4ºC para o compósito com 50% de biovidro. A mesma tendência foi observada para os 
scaffolds preparados com tempos de separação mais longos. Esta diminuição da temperatura de 
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fusão com o aumento do teor de biovidro pode ser uma consequência da presença de esferulites 
menores nos scaffolds, o que indica que o biovidro esteja a actuar como agente nucleante. 
Estes resultados estão de acordo com os de Krikorian et al. que prepararam compósitos de 
PLLA com nanopartículas argilosas modificadas e observaram que quando existe uma baixa 
miscibilidade entre a matriz de PLLA e as nanopartículas, estas funcionam como um agente 
nucleante resultando na presença de esferulites mais pequenas [159]. Neste trabalho verificou-se 
que as partículas de biovidro se encontravam maioritariamente à superfície do PLLA, podendo 
desempenhar o papel de nucleante, tanto mais eficaz quanto maior o conteúdo de biovidro no 
scaffold. 
 
O grau de cristalinidade da matriz de PLLA nos scaffolds compósitos foi calculada de 
acordo com a equação 5 e a sua variação com o teor de biovidro e com o tempo de separação de 























Figura 4.7. Variação da cristalinidade da matriz de PLLA (P2) em função do aumento do teor de 
biovidro para vários tempos de separação de fases 
 
Independentemente do tempo de separação de fases, o grau de cristalinidade aumenta com 
o aumento do teor de biovidro. Na ausência de biovidro, a cristalinidade varia entre 58 e 63% 
enquanto que para os scaffolds compósitos com 50% de biovidro, varia entre 70 e 78%. No entanto, 
para os tempos de 60 e 180 minutos, verificou-se uma diminuição da cristalinidade para os 
compósitos com 30% de biovidro, que pode ser atribuída a uma menor homogeneidade na 
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distribuição das partículas de biovidro nos scaffolds. Efectivamente, as amostras usadas para os 
ensaios de DSC são apenas uma pequena porção do scaffold, não se garantindo que tal seja 
representativo do scaffold total. Em consequência, podem não ser fiáveis os resultados sugeridos 
pela cristalização do PLLA incluído na porção analisada. Esta sugestão é corroborada pelo facto 
das medidas realizadas nos compósitos com 30 e 50% de biovidro apresentarem os maiores desvios 
padrão. Neste caso seria aconselhável a realização de um maior número de ensaios com amostras 
do mesmo teor em biovidro. 
O aumento da cristalinidade de matrizes poliméricas de scaffolds com o aumento de 
enchimento foi igualmente observado por outros autores. Kesenci et al. reportaram a síntese de 
estruturas compósitas de PLLA/HAp, para aplicação em fixação de fracturas, e observaram que a 
presença de HAp aumentava o grau de cristalinidade do PLLA [146]. Day et al. analisaram a 
cinética de cristalização isotérmica (a temperaturas entre 120 e 130ºC) de compósitos de PLLA 
com 2% (m/m) de nanopartículas argilosas por DSC e observaram que a cinética de cristalização 
do PLLA era fortemente promovida pela presença das nanopartículas argilosas (taxas de 
cristalização 15 a 20 vezes aumentadas) [160]. Em compósitos não porosos de nanopartículas de 
HAp ligadas quimicamente a uma matriz polímerica de PLLA, verificou-se também que a 
incorporação destas nanopartículas até 10% (m/m) induzia um aumento da cristalinidade da matriz 
de PLLA. À semelhança do efeito das nanopartículas argilosas, também as nanopartículas de HAp 
promoveram um aumento da velocidade de nucleação da matriz polímerica. No entanto, e ao 
contrário do observado nos compósitos do presente trabalho, um aumento acima de 10% em peso 
de nanopartículas induziu uma diminuição na cristalinidade e não se observam variações na 
temperatura de fusão do polímero com o aumento da carga em nanopartículas de HAp [97]. O 
tratamento prévio de ligação química a que foram submetidas as nanopartículas de HAp e o PLLA 
pode ter resultado numa maior miscibilidade entre as duas fases e uma menor promoção da 
nucleação/cristalização da matriz de PLLA.  
 
 Para confirmar o papel do biovidro na evolução da fase cristalina da matriz de PLLA dos 
scaffolds, realizaram-se ensaios de difracção de raios-X (DRX) num equipamento Rigaku 
Geigerflex Dmax-C com radiação CuKα e usou-se a fórmula de Scherrer [161], descrita 
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onde Lhkl o tamanho da cristalite (nm) numa direcção específica, k a constante de forma de Scherrer 
e igual a 0,89, λ o comprimento de onda da radiação CuKα e igual a 0,154059 nm, θ o ângulo de 
difracção em radianos correspondente ao plano hkl, b0 a largura associada ao erro de medição do 
equipamento (em radianos) e B, a largura a meia altura do pico (FHWM) de difracção do plano hkl 
(em radianos). Fizeram-se ensaios de difracção de raios-X aos scaffolds preparados a partir de P2 
com um tempo de separação de fases de 30 minutos e diferentes teores de biovidro: P2-30´-0BG, 
P2-30’-10BG, P2-30’-30BG e P2-30’-50BG. 
 
A título indicativo, segue na figura 4.8 um dos espectros obtidos, correspondente ao 
espectro de difracção de raios-X de um scaffold de PLLA, onde podem ser vistos um pico intenso a 
2θ = 16,5º associado à difracção dos planos [200] ou [110] e um pico menos intenso a 2θ = 18,5º 
relativo ao plano [203]. Estes picos correspondem à estrutura ortorrômbica α do PLLA [158], a 















Figura 4.8. Espectro de difracção de raios-X de um scaffold de PLLA preparado a partir de P2 com 
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A tabela 4.5 mostra a evolução do tamanho da cristalite no PLLA dos scaffolds compósitos 
em função do teor de biovidro. 
 
Tabela 4.5. Tamanho da cristalite no PLLA dos scaffolds compósitos preparados a partir de P2 com 
um tempo de separação de fases de 30 minutos em função do teor de biovidro. 
 
 Verifica-se que o tamanho da cristalite diminui com o aumento do teor de biovidro, o que 
corrobore os resultados obtidos com a calorimetria diferencial de varrimento sobre o papel 




















%BG no scaffold B (ou FWHM) para 2θ = 16,5ºC L[200] 
0 0,694 11,55 
10 0,837 9,55 
30 0,878 9,10 
50 1,129 7,06 
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4.3. Potencial bioactivo dos scaffolds  
 
 
O potencial bioactivo in vivo de scaffolds de PLLA e PLLA/BG com diferentes teores de 
biovidro (10, 30 e 50%) foi testado por imersão no SBF de Kokubo. Foram testados apenas 
scaffolds preparados com o polímero de maior peso molecular P2 pois os scaffolds obtidos a partir 
da separação de fases de soluções baseadas no P1 mostraram ter baixa interconectividade e 
consequentemente pouco interesse para serem usados na engenharia de tecido ósseo.  
Os scaffolds submetidos ao ensaio de bioactividade foram P2-180’-0BG, P2-180’-10BG, 
P2-120’-30BG e P2-60’-50BG sendo os dois últimos os de maior interesse por possuirem um 




4.3.1. Caracterização morfológica da camada formada à superfície dos poros dos 
scaffolds 
 
A figura 4.9 mostra as micrografias dos scaffolds preparados com base no P2 com 
diferentes teores de vidro (0, 10, 30 e 50%) após imersão em SBF durante 1 dia e 14 dias. 
As micrografias correspondentes aos scaffolds imersos durante 4, 7 e 21 dias não são 
apresentadas pois não trazem informação adicional relativamente à formação dos precipitados à 
superficie dos poros dos scaffolds. 
De modo geral, observou-se a nível macroscópico e microscópico que os scaffolds 
mantiveram a integridade estrutural que tinham antes da imersão em SBF. De facto, os scaffolds só 
foram imersos por períodos de tempo curtos que não permitiram uma degradação significativa a 
nível macro e microscópico, sendo a degradação do PLLA um processo muito lento e que depende 












Figura 4.9. Micrografias do scaffold de PLLA (P2) e dos scaffolds compósitos com 10, 30 e 50% 
de biovidro após imersão em SBF por 1 e 14 dias  
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Relativamente à formação de uma camada superficial nos poros, observou-se que a 
superfície dos poros do scaffold de PLLA apresentava-se lisa e homogénea como antes da imersão 
em SBF. Assim, mesmo após 14 e 21 dias de imersão em SBF, não se observaram precipitados cuja 
morfologia possa indicar o desenvolvimento de uma fase apatítica. Assim, e de acordo com o 
postulado de Kokubo sobre a correlação entre bioactividade in vitro em SBF e in vivo 
anteriormente referido, o PLLA não tem propriedades bioactivas. 
No entanto, Zhang et al. mostraram a formação de uma camada apatítica na superfície de 
scaffolds de PLLA após 14 dias de imersão [95]. A formação desta camada foi atribuída à hidrólise 
do PLLA que resulta numa superfície negativamente carregada [95, 121]. Os iões de cálcio da 
solução de SBF são depois atraídos para a superfície negativamente carregada do PLLA, seguindo-
se a atracção dos grupos fosfatos que permitem a nucleação e crescimento da camada apatítica. 
Este fenómeno não foi observado neste trabalho, o que pode ser devido a diversos factores. 
No presente estudo, o scaffold de PLLA imerso em SBF tem um tamanho de poro reduzido, de 
aproximadamente 51 µm, o que pode dificultar a invasão do SBF na estrutura porosa do PLLA 
hidrofóbico enquanto que o scaffold de PLLA do estudo de Zhang e seus colaboradores 
apresentava um tamanho de poro acima de 100 µm. Para além desta diferença, o scaffold de PLLA 
do presente trabalho possui um peso molecular mais elevado (190 707 g.mol-1) do que o usado por 
Zhang (138 777 g.mol-1) e um elevado grau de cristalinidade: 57,7%. Estes factores poderão tornar 
mais difícil a hidrólise do PLLA, atrasando assim a possível formação de uma camada apatítica. 
Apesar de não se observarem precipitados cuja morfologia possa sugerir a formação de 
uma fase apatítica à superfície dos scaffolds de PLLA, observou-se após 14 dias de imersão, e com 
ampliações acima de 10 000 vezes, a presença de pequenos cubos de tamanho nanométrico que 
foram identificados como sendo cristais de NaCl por microanálise de dispersão de energia de raios-
X (EDS) e posteriormente por difracção de raios X. Zhang et al. reportaram o mesmo fenómeno em 
scaffolds de quitosano preparados por separação de fases sólido-líquido, sem, no entanto, o terem 
explicado [122]. 
 
Para os compósitos de PLLA/BG com diferentes teores de biovidro: 10, 30 e 50%, todos os 
scaffolds compósitos apresentaram após 14 dias precipitados de tamanho micrométrico cuja 
morfologia se assemelha a agrupamentos de “flocos”constituídos por partículas alongadas. Essa 
morfologia é característica da precipitação de uma fase apatítica.  
Mais particularmente, para os compósitos com 10% de biovidro, não se encontra muita 
camada apatítica no scaffold com 10% de biovidro pois a percentagem de biovidro é pequena e este 
está muito disperso na superfície dos poros do scaffold. Assim, encontram-se pequenos 
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aglomerados da camada apatítica que crescerem sobre as partículas vítreas. Existem também alguns 
cristais cúbicos de NaCl que precipitaram juntamente com a fase apatítica. 
 
Para os scaffolds compósitos com 30 e 50% de biovidro, ambos apresentam a superfície de 
alguns poros completamente recoberta por uma camada apatítica. O compósito com 30% de 
biovidro mostrou a formação da camada apatítica logo após 1 dia de imersão, enquanto que os 
compósitos com 50% de biovidro exibiram essa camada após tempos mais longos. Isto pode ser 
devido ao facto do compósito com 50% de biovidro ter uma maior proporção de biovidro e 
consequentemente uma maior “razão de imersão”. A “razão de imersão” foi definida como a razão 
da área superficial de biovidro imerso em relação ao volume de SBF, tendo sido mostrado na 
literatura que, para uma maior razão de imersão ocorre diminuição na taxa de formação da camada 
apatítica [95, 162]. 
 
Os resultados obtidos neste trabalho mostraram que a introdução de um enchimento 
bioactivo no PLLA deu lugar a compósitos capazes de induzir, em SBF, a precipitação de uma 
camada com morfologia idêntica à de um fosfato de cálcio, considerado o requisito principal para o 
seu comportamento bioactivo in vivo. 
A ausência de bioactividade do PLLA e a subsequente promoção da bioactividade em 
scaffolds compósitos de matriz polimérica de PLLA pela presença de enchimentos inorgânicos 
bioactivos como vidros bioactivos ou fosfatos de cálcio foi igualmente verificada por outros 
autores. Liu et al. mostraram que a presença de nanopartículas de biovidro preparadas por sol-gel 
em scaffolds de PLLA era responsável pela formação de uma camada apatítica à superficie dos 
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4.3.2. Caracterização química da camada formada à superfície dos poros dos scaffolds 
por espectroscopia de infravermelho (ATR-FTIR) 
 
A figura 4.10 mostra os espectros relativos ao scaffold de PLLA e aos scaffolds compósitos 
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Figura 4.10. Espectros de infra-vermelho do scaffold de PLLA (P2) e dos scaffolds compósitos com 
(a) 10, (b) 30 e (c) 50% de biovidro antes e após imersão em SBF por 1, 7 e 14 dias. 
 
Os espectros relativos ao scaffold de PLLA (figura 4.10.a) confirmam as observações feitas 
por microscopia pois não há alteração das bandas de vibração à medida que o tempo de imersão em 
SBF aumenta. Todas as bandas presentes são associadas a vibrações das ligações existentes no 
PLLA. 
 
Na Tabela 4.6 são apresentadas as frequências das vibrações observadas e as ligações e os 
modos de vibração correspondentes no PLLA [163]. 
 
Tabela 4.6. Ligações presentes no PLLA: frequência de vibração e modo de vibração associados 
Frequência de vibração (cm-1) Ligações e modos de vibração associados 
1759 —C=O (modo de estiramento) 
1453 —CH3 (modo de deformação) 
1382 e 1362 —CH— (deformação simétrica e assimétrica) 
1268 —C=O (deformação) 
1183, 1131 e 1085 —C—O— (estiramento) 
870 associada à fase amorfa 
755 associada à fase cristalina 
 
c 
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A formação de cristais de apatite nos scaffolds compósitos observada por microscopia é 
confirmada pelos espectros dos compósitos com 30 e 50% de biovidro. Assim, à medida que o 
tempo de imersão aumenta, vão aparecendo as bandas típicas da hidroxiapatite associadas as 
vibrações dos seus grupos fosfatos a 1034, 962, 603 e 562 cm-1 [162, 164] (figura 4.10.b e 4.10.c). 
Os espectros apresentam também a diminuição da intensidade das bandas do PLLA como resultado 
da formação e do crescimento da camada de hidroxiapatite na sua superfície. 
Em concordância com as observações microscópicas que demonstraram uma formação 
apatítica mais rápida no scaffold compósito com 30% de biovidro comparado com o scaffold com 
50 %, o espectro referente ao compósito com 30 % de biovidro apresenta logo após 1 dia de 
imersão as bandas a 600 e 560 cm-1 enquanto que estas bandas só aparecem após 7 dias de imersão 
para o scaffold com 50% de biovidro. 
Os espectros do scaffold compósito com 10% de biovidro não são aqui mostrados por não 
trazerem informação adicional relevante. 
 
 
4.3.3. Evolução da concentração em cálcio, fósforo e silício no SBF residual 
 
A figura 4.11 mostra a evolução da concentração em iões Ca, P e Si no SBF durante o 
ensaio de bioactividade. Assim, são mostradas as concentrações iónicas no SBF antes da imersão 
dos scaffolds (0 dias) e no SBF residual depois da imersão dos scaffolds por diferentes períodos de 














































Figura 4.11. Evolução da concentração iónica em P (a), Ca (b) e Si (c) no SBF durante o ensaio de 
bioactividade 
 
Para todos os compósitos, a concentração em P no SBF aumenta após 1 dia de imersão. 
Esse aumento deve-se à dissolução do biovidro e é mais pronunciado à medida que o teor de 
biovidro no scaffold aumenta. A concentração em fósforo começa depois a diminuir ao longo do 
tempo até ao final do ensaio sugerindo assim o seu consumo. Para o scaffold de PLLA, a 
concentração em P mantém-se aproximadamente constante durante todo o tempo. 
A dissolução do biovidro é confirmada pelo aumento da concentração em silício. Para os 
compósitos com 10 e 30% de biovidro, a concentração em silício atinge um máximo após 7 dias 
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Por sua vez, a concentração em cálcio no SBF, aumenta após 1 dia para o scaffold com 
50% de biovidro enquanto que diminui para os compósitos com 10 e 30% de biovidro e para o 
scaffold de PLLA. Seguidamente, começa a diminuir para os compósitos com 50% de biovidro e 
continua a diminuir para os scaffolds com 10 e 30% de biovidro ao longo do tempo. Estas 
observações sugerem, à semelhança do observado para o P, fenómenos de dissolução do vidro 
seguida de consumo do Ca. 
A libertação de Ca e P seguida do seu consumo sugerem a dissolução do biovidro numa 
primeira fase seguida da formação e crescimento de núcleos de fosfato de cálcio que levam 
posteriormente ao crescimento da camada apatítica. 
Para os compósitos com 50% de biovidro, a concentração em Ca e P no SBF a partir dos 7 
dias é mais elevada do que para os compósitos com 30% de biovidro podendo indicar uma menor 
formação de hidroxiapatite corroborando assim os resultados da microscopia e da espectroscopia. 
A diminuição da concentração em Ca após 1 dia para o scaffold de PLLA pode estar 
relacionada com a adsorção dos iões cálcio à superfície do polímero. Como foi anteriormente 
discutido, a hidrólise do PLLA resulta numa superfície negativamente carregada podendo assim 
atrair os iões de cálcio da solução [120]. No entanto, a partir de 3 dias de imersão, a concentração 
de cálcio começa a aumentar voltando para o seu valor inicial. Assim, as concentrações de Ca e P 
no final de 21 dias de ensaio mantêm-se iguais aos valores iniciais, indicando a ausência de 
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4. 4. Propriedades mecânicas 
 
 
A fim de determinar o efeito do vidro nas propriedades mecânicas, testaram-se os scaffolds 
preparados a partir de P1 com um tempo de separação de fases de 10 minutos e variando o teor de 
biovidro, P1-10’-0BG, P1-10’-10BG, P1-10’-30BG e P1-10’-50BG. Caracterizaram-se também as 
duas formulações de scaffolds compósitos de P2 com um tamanho de poro acima dos 100µm: P2-
120’-30BG (~113µm) e P2-60’-50BG (~150µm) que mostraram ser potencialmente bioactivas no 
ensaio em SBF. 
O comportamento mecânico dos scaffolds durante o ensaio de compressão pode ser 
ilustrado pela curva tensão-deformação, que se mostra na figura 4.12 relativa a um scaffold 
compósitos de PLLA com 50% de biovidro. Todos os scaffolds de PLLA bem como os scaffolds 
compósitos preparados a partir de P1 e P2 apresentaram o mesmo comportamento. À medida que a 
deformação aumenta, a amostra exibe um comportamento elástico seguido de um longo plateau e 

















Figura 4.12. Curva tensão-deformação de um scaffold compósito preparado a partir de P1 com um 
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O módulo elástico E é calculado a partir da região linear da curva segundo a lei de Hooke e 
a tensão de cedência σ é determinada a partir do ponto em que a tangente à região linear se cruza 
com a tangente ao plateau. 
 
4.4.1. Efeito do aumento do teor de biovidro 
 
 As figuras 4.13 e 4.14 ilustram a variação do módulo de elasticidade e da tensão de 











Figura 4.13. Variação do módulo de elasticidade de um scaffold preparado a partir P1 com um 














Figura 4.14. Variação da tensão de cedência de um scaffold preparado a partir P1 com um tempo de 








0,438±0,010 0,451±0,025 0,455±0,019 
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 Os scaffolds de PLLA e os scaffolds compósitos de PLLA/BG apresentam valores do 
módulo de elasticidade e da tensão de cedência muito próximos. Nomeadamente, os valores médios 
do módulo de elasticidade variam entre 4,85 e 5,17 MPa e os valores da tensão de cedência variam 
entre 0,438 e 0,455 MPa. 
Apesar dos valores medidos serem inferiores aos medidos para o osso trabecular, 
nomeadamente entre 20 e 500 MPa para o módulo de elasticidade e entre 4 e 12 MPa para a tensão 
de cedência [85], os valores obtidos neste trabalho são semelhantes aos observados na literatura, 
particularmente para scaffolds preparados por separação de fases termicamente induzida. Tu et al. 
mediram um módulo de elasticidade de aproximadamente 4 MPa para scaffolds de PLLA 
caracterizados por um tamanho médio de poro de aproximadamente 100 µm e preparados por 
separação de fases sólido-líquido a partir de um sistema de PLLA em dioxano com 5% (m/v) [118]. 
Os scaffolds preparados neste trabalho apresentaram valores um pouco superiores, 4,85 MPa apesar 
de terem um tamanho de poro muito superior (284 µm). Isto deve-se ao facto do peso molecular do 
PLLA usado neste trabalho ser largamente superior (63 624 g.mol-1) ao usado por Tu e seus 
colaboradores (15 050 g.mol-1). Noutro estudo, Kothapalli et al. prepararam scaffolds de PLLA por 
evaporação de dioxano combinada com a adição de partículas de NaCl usando 9% (m/m) de PLLA 
com um peso molecular de 93 000 g.mol-1 obtendo estruturas com um módulo elástico de 4,8 MPa 
e uma tensão de cedência de 0,29 MPa [99].  
 
Relativamente ao efeito do biovidro, como os valores obtidos para o módulo de 
elasticidade e para a tensão de cedência estão muito próximos para ambos os scaffolds e os 
scaffolds compósitos, foi efectuado o teste da Anova de uma via para avaliar se as diferenças entre 
eles são significativamente diferentes (α < 0,05). O teste indicou que P = 0,729 e P = 0,423 para os 
grupos de médias do módulo de elasticidade e da tensão de cedência respectivamente. Sendo que P 
> α então as médias não são significativamente diferentes sugerindo assim que não há efeito da 
presença crescente de biovidro nas propriedades mecânicas dos scaffolds de PLLA/BG.  
No entanto, apesar do teste da Anova indicar que o aumento do teor em biovidro nos 
scaffolds não tem um efeito significativo sobre as propriedades mecânicas, observou-se um ligeiro 
aumento do módulo de elasticidade e da tensão de cedência com o aumento do teor em biovidro. 
Assim, a tensão de cedência aumenta ligeiramente com a presença crescente de biovidro, medindo-
se um valor de 0,449 MPa para os scaffolds de PLLA e 0,455 MPa para os compósitos com 50% de 
BG (figura 4.14). O módulo de elasticidade, por sua vez, aumenta de 4,85 MPa nos scaffolds de 
PLLA para 5,17 MPa nos compósitos com 30% de BG, diminuindo depois para 4,74 MPa nos 
compósitos com 50% de BG (figura 4.13), o que pode dever-se à falta de homogeneidade da 
distribuição das partículas de biovidro nos scaffolds com maior percentagem de vidro. 
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Vários estudos referem um claro aumento das propriedades mecânicas dos scaffolds com o 
aumento de enchimento inorgânico. Compósitos porosos de PLLA com 50% (m/m) de 
nanopartículas de HAp apresentaram um módulo de elasticidade de 8,3MPa relativamente aos 
scaffolds de PLLA sem HAp: 4,7MPa [99]. Deve relembrar-se, no entanto, que o aumento do teor 
de enchimentos inorgânicos induz uma diminuição da porosidade que contribui para o aumento dos 
valores do módulo elástico e da tensão de cedência. No estudo anteriormente referido, a adição de 
50% (m/m) de HAp induziu nos scaffolds uma diminuição da porosidade de 92 para 86%. 
Ora, neste trabalho, foi verificado que o aumento do teor de biovidro nos scaffolds não 
induz uma variação da porosidade e induz um aumento do tamanho médio de poro que contribui 
para a diminuição das propriedades mecânicas, o que pode explicar o facto do aumento do módulo 
elástico e da tensão de cedência com o aumento de biovidro não ser significativo. 
 
 
4.4.2. Scaffolds P2-120’-30BG e P2-60’-50BG 
 
 A tabela 4.7 mostra os valores médios do módulo de elasticidade e da tensão de cedência 
dos scaffolds P2-120’30BG e P2-60’-50BG. 
 
Tabela 4.7. Módulo de elasticidade e tensão de cedência dos scaffolds P2-120’30BG e P2-60’-
50BG 
 E médio (MPa) σ médio (MPa) 
P2-120’-30BG 10,88±3,65 0,753 ±0,032 
P2-60’-50BG 6,61±1,74 0,616±0,024 
 
 Observou-se que os scaffolds preparados a partir de P2 apresentam propriedades mecânicas 
superiores aos preparados a partir de P1. Este aumento resulta do peso molecular de P2 (≥190 707 
g.mol-1), largamente superior ao de P1 (≥63 624 g.mol-1). Para além do efeito do peso molecular, as 
estruturas porosas preparadas a partir de P2 apresentaram tamanhos médios de poros inferiores as 
preparadas com P1. 
 No caso particular dos scaffolds P2-120’-30BG e P2-60’-50BG, os compósitos P2-60’-
50BG caracterizaram-se por um módulo elástico e uma tensão de cedência inferiores (tabela 4.7) 
aos dos compósitos P2-120’-30BG. Isto deve-se ao facto de os scaffolds com 50% de biovidro 
terem um tamanho médio de poro de 150 µm, superior aos dos scaffolds com 30% de biovidro (113 
µm). 
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4. 5. Conclusão  
 
 
Foram preparados scaffolds de PLLA e scaffolds compósitos de PLLA/BG por separação 
de fases termicamente induzida de soluções de 5,5%PLLA/dioxano/água/biovidro, seguida de 
congelação e liofilização. Usaram-se PLLA com dois pesos moleculares diferentes, P1 (Mw ≥63 
624 g.mol-1) e P2 (Mw ≥190 707 g.mol-1), e teores de biovidro entre 10 a 50% (m/m). 
 
A morfologia dos scaffolds obtidos caracterizou-se por uma porosidade entre 88 e 94,95% 
com macroporos esféricos pouco interconectados entre 284 e 502 µm para os scaffolds preparados 
a partir de P1 e poros esféricos interconectados entre 27 e 150 µm para os scaffolds preparados com 
P2. 
 
A presença crescente de biovidro nos scaffolds induziu um aumento do tamanho de poro 
tanto maior quanto maior a percentagem de biovidro presente nos compósitos. Este efeito foi 
atribuído a interacções ião-dipolo que se formam entre os iões lixiviados da superfície do vidro e os 
dipolos das moléculas de água que levam a um aumento da tensão interfacial entre as fases rica e 
pobre em polímero levando a um aumento na cinética de separação de fases. 
O facto da separação de fases ser tanto mais acelerada quanto maior o teor de biovidro 
indica que a morfologia final depende da concentração de iões lixiviados do biovidro sugerindo 
assim a possibilidade de usar a hidrosolubilidade variável dos vidros bioactivos para modular a 
cinética da separação de fases das soluções de PLLA/dioxano/água.   
 
A introdução do vidro bioactivo nos scaffolds de PLLA permitiu ainda obter compósitos 
capazes de induzir, em SBF, a precipitação de uma camada com morfologia e espectro de absorção 
no infravermelho idênticos às da hidroxiapatite. Esta camada de hidroxiapatite forma-se por 
dissolução do biovidro para o plasma sintético, seguida da formação de núcleos sobre a superfície 
das partículas vítreas que crescem depois por consumo de iões cálcio e fosfóro presentes no plasma 
sintético. 
 
 A presença de biovidro influenciou também a cristalinidade, induzindo uma maior 
cristalização da matriz de PLLA, tanto maior quanto maior o teor de biovidro nos scaffolds, e 
actuando como um agente nucleante resultando na presença de esferulites mais pequenas. 
Sobre as propriedades mecânicas, a presença do biovidro não mostrou ter uma influência 
significativa, em parte devida a uma baixa compatibilidade entre as fases orgânica e inorgânica. 
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4. 6. Trabalhos futuros  
 
 
Nos scaffolds de PLLA e PLLA/BG preparados neste trabalho, existem várias 
características que podem ser optimizadas e outras que necessitam ser investigadas.  
 
 O desenvolvimento da morfologia das estruturas porosas durante a separação de fases 
termicamente induzida deverá ser investigado: 
 
• Para os scaffolds preparados a partir de P1 e caracterizados por poros muito largos e 
pouco interconectados, sugere-se um aumento da concentração de PLLA no sistema 
de modo a aumentar a viscosidade diminuindo assim a cinética de separação das fases 
e permitindo um maior controlo sobre a morfologia final. 
 
• Para os scaffolds preparados a partir de P2, caracterizados por poros mais pequenos, 
mais interconectados e induzidos por uma separação de fases mais lenta, propõe-se 
uma diminuição da temperatura de separação de fases a fim de acelerar o processo. 
Poder-se-á também aumentar a concentração de PLLA no sistema. 
 
• Relativamente a interconectividade da porosidade, esta poderá ser melhorada 
adicionando ao sistema co-polímeros de blocos, que reduzem a energia interfacial 
entre as fases rica e pobre em polímero funcionando como um compatibilizador e 
permitindo aumentar o tamanho de poro sem perder a interconectividade. 
 
• A fim de explorar a possibilidade de usar a hidrosolubilidade variável dos 
enchimentos bioactivos para controlar o tamanho de poro dos scaffolds, sugere-se 
testar enchimentos bioactivos com hidrosolubilidades diferentes: vidros bioactivos 
com diferentes composições, vidros biactivos com diferentes graus de cristalização e 
fosfatos de cálcio. Poder-se-á estudar o efeito da natureza do enchimento e o efeito do 
seu tempo de permanência na solução polímero/solvente/não-solvente sobre a 
concentração e natureza dos iões lixiviados. A concentração mínima de iões 
lixiviados para que a morfologia seja afectada também deverá ser quantificada.  
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___________________________________________________________________86 
 Apesar dos compósitos com biovidro serem dotados de bioactividade, será necessário 
proceder a ensaios celulares pois a proporção de biovidro no scaffold influência a quantidade de 
iões lixiviados da superfície do biovidro e subsequentemente libertados in vivo para os tecidos 
circundantes, sendo que esta quantidade pode influenciar a resposta celular podendo permitir a 
osteoindução ou causar toxicidade. 
 
 Para melhorar as propriedades mecânicas, poder-se-á modificar a superfície do vidro 
bioactivo, ou modificar os grupos terminais das cadeias do PLLA ou proceder a ambas as 
modificações de modo a criar uma ligação química entre a fase polímerica e a fase inorgânica, 

















5. Polarização de filmes finos de 
PLLA e o seu efeito sobre a adsorção 























É sabido que a prática de exercício físico promove o aumento da massa óssea. Embora os 
mecanismos subjacentes não estejam ainda bem entendidos, atribuiu-se este efeito a fenómenos 
eléctricos presentes no tecido ósseo já que a estimulação eléctrica do osso através da aplicação de 
corrente contínua, alterna, electromagnética, ou ainda pulsada, mostrou induzir o crescimento ósseo 
[1-5]. Mais particularmente, a piezoelectricidade do osso, descoberta em 1957 por Fukada et al., foi 
apontada como sendo a propriedade do osso que regule o seu crescimento [6, 7]. Desde então, as 



























para a regeneração óssea
 
Figura 5.1. Evolução do número de publicações relativas a piezoelectricidade no osso e ao uso de 
materiais piezoeléctricos para a regeneração óssea dos anos 1950 até hoje (baseada na 
contagem de uma centena de artigos sobre os temas) 
 
Após a descoberta por Fukada nos anos 50, a investigação sobre a piezoelectricidade no 
osso até a década de 90 concentrou-se na verificação da presença de piezoelectricidade em ossos 
humanos, em ossos de bovino e noutras estruturas biológicas contendo colagénio como tendões, 
cartilagens e dentes variando parâmetros como o teor de água, a temperatura ou ainda a idade da 
estrutura em questão [8-10, 167, 168]. O decréscimo a partir dos anos 70 pode estar relacionado 
com a falta de técnicas que pudessem ajudar para o entendimento do fenómeno a nível local. O 




aparecimento de novas ferramentas como a microscopia de força atómica poderá ajudar neste 
entendimento. 
 
Posteriormente surgiu a ideia de usar materiais piezoeléctricos como substitutos ósseos, 
estes têm sido alvos de uma investigação crescente (figura 5.1). Nomeadamente, amostras de 
titanato de bário polarizado induziram o crescimento ósseo em relação a amostras não polarizadas 
[20], compósitos de BaTiO3-HAp polarizados permitiram a regeneração de defeitos ósseos mais 
rapidamente do que os compósitos não polarizados [21]. A implantação de tubos de PVDF 
polarizados induziu o crescimento ósseo [22] bem como a de filmes de PLLA estirados [19, 23]. 
Dos materiais anteriormente citados, o PLLA é o material mais interessante pois é biodegradável 
podendo assim ser usado para preparar estruturas porosas degradáveis para a engenharia de tecido 
ósseo. 
Apesar destes materiais terem mostrado acelerar a regeneração óssea, os mecanismos pelos 
quais a promoção da regeneração ocorre ainda estão por elucidar principalmente porque os estudos 
já desenvolvidos se restringiram à implantação deste materiais in vivo e a observação da promoção 
da regeneração óssea. É então necessário proceder a mais estudos afim de conseguir relacionar a 
extensão do fenómeno da regeneração in vivo com a caracterização das propriedades do material 
piezoeléctrico feita no laboratório bem como entender o fenómeno a nível local. Nomeadamente, o 
efeito deste tipo de materiais sobre as proteinas não foi ainda investigado apesar da adsorção de 
proteinas ser dos primeiros estágios que ocorrem imediatamente após a implantação de um material 
(figura 5.2) e também um dos estágios mais importantes para o bom desenvolvimento dos tecidos.  
 
 
Figura 5.2. Interacções material-tecido vivo após a implantação [169] 






Mais detalhadamente, após a implantação de um material in vivo, forma-se uma camada de 
água à volta do material e ocorre adsorção de proteinas da matriz extracelular sobre a superfície do 
material. A adsorção e a organização das proteinas sobre a superfície podem demorar entre alguns 
segundos a algumas horas. As células interagem depois com a camada proteica e estas interacções 
permitem que ocorra a adesão das células, a sua proliferação e diferenciação. Finalmente, as células 
produzem e secretam proteinas e outras substâncias que contribuem para a formação da matriz 
extracelular [169]. 
Afim de controlar a adesão, a proliferação e o funcionamento das células, é então 
necessário controlar as características da camada proteica adsorvida à superfície do material. Estas 
características, tais como natureza, quantidade, densidade e conformação dependem das 
características da superfície do material, isto é da natureza química [170, 171], da topografia [172] 
entre outras. É então importante perceber a nível local o efeito da polarização de materiais 




5.2. Descrição experimental  
 
 
Com esse objectivo, seguiram-se os passos descritos abaixo:  
 Preparação de filmes finos de PLLA com diferentes graus de cristalinidade, 
 Polarização local dos filmes filmes por microscopia de força piezoeléctrica, 
 Estudo da adsorção de protéinas em zonas polarizadas e não polarizadas por 
microscopia de força atómica em modo de não contacto e em líquido.   
 













5.2.1. A microscopia de força atómica (AFM) 
 
A microscopia de força atómica e a microscopia de força piezoeléctrica fazem parte da 
família da microscopia de varrimento de sensor (ou SPM do inglês: Scanning Probe Microscopy) 
que agrupa todas as técnicas que se baseiam no varrimento da superfície de uma amostra por uma 




i. Princípio de funcionamento 
 
A microscopia de força atómica baseia-se na interacção da superfície da amostra com uma 
ponta aguçada montada num cantilever, espécie de viga que suporta a ponta e funciona como uma 
mola e que é sensível a pequenas variações de força. A deflexão do cantilever é proporcional à 
variação da força entre a amostra e a ponta sendo que a variação da força depende da constante de 






Onde, F, é força entre a ponta e a amostra, C, a constante de mola e x, a deflexão do cantilever. 
 
A deflexão do cantilever é geralmente detectada por técnicas ópticas. Um feixe laser incide 
no cantilever e a sua reflexão é direccionada para um fotodíodo. Deste modo, os deslocamentos 
verticais da ponta, e logo a topografia da amostra, são analisados com base nas diferentes 
intensidades recolhidas pelo fotodíodo. A sensibilidade deste método permite medir deslocamentos 
inferiores a 0,1nm. 
Este tipo de microscopia permite então obter imagens em três dimensões da topografia das 
superfícies dos materiais com uma resolução que se aproxima das dimensões atómicas. É esta 
elevada resolução aliada a possibilidade de caracterizar diversas propriedades à nível nanométrico, 
como a rugosidade, as forças de adesão, domínios magnéticos e eléctricos em ambiente diversos, 
em ar ou em líquidos, com ou sem variações de temperatura [173], que tornam este tipo de 
microscopia atractiva para o estudo dos materiais em geral e mais particularmente para o estudo de 




estruturas e fenómenos biológicos tais como a adsorção de protéinas [172,174], funções celulares 
[175] entre outros. 
 
A figura 5.3. esquematiza o funcionamento do microscópio, onde: 
1: Sistema móvel baseado num elemento piezoeléctrico que permite o varrimento da ponta sobre a 
amostra. O varrimento pode ser feito movendo a amostra e mantendo fixa a ponta, como mostrado 
no esquema da figura 5.3 ou então movendo a ponta e mantendo fixa a amostra. Neste caso, o 
sistema móvel baseado no elemento piezoeléctrico encontra-se por cima da amostra e integra a 
ponta como mostrado no esquema da figura 5.5. Neste trabalho, o varrimento das amostras foi 
efectuado movendo a ponta e mantendo fixa a amostra. 
2: Ponta que varre a superfície. 
3: Sistema de aproximação da ponta a amostra. 
4: Sensor da posição vertical da ponta. 
5: Computador que permite controlar a posição do sistema de varrimento (1), recolhe os dados 
medidos pelo sensor (4) e converte-os numa imagem [176]. 
 
 
Figura 5.3. Esquema de um microscópio de força atómica [176] 
 
 




ii. Modos de operação 
 
Na microscopia de força atómica, existem vários tipos de forças que contribuem para a 
deflexão do cantilever, sendo as mais comuns as forças de Van der Walls. A natureza das forças de 
Van der Walls dependem da distância interatómica entre a amostra e a ponta e são mostradas na 











Figura 5.4. Forças interatómicas de Van der Walls em função da distância ponta-amostra 
 
Dependendo da distância ponta-amostra e consequentemente do tipo de força envolvida 
entre a ponta e a amostra, existem 3 modos distintos de operação: o modo de contacto, o modo de 
não contacto e o modo de contacto intermitente. 
 
Modo de contacto 
Em modo de contacto, o varrimento da ponta sobre a amostra é realizado com a ponta a 
menos de alguns angstroms de distância da amostra [173]. Estabelecem-se então entre a ponta e a 
amostra forças repulsivas como mostrado na figura 5.4 [176]. Para além destas forças, estão 
presentes no modo de contacto: uma força atractiva devida à fina camada de água que se pode 
formar à volta da ponta e a força exercida pelo cantilever. 
A força atractiva devida à água é da ordem de 10-8N e depende da separação entre ponta e 
amostra. A força exercida pelo cantilever é equivalente a força de uma mola comprimida e a sua 
magnitude bem como o seu sinal (atractiva ou repulsiva) depende da deflexão do cantilever e da 
sua constante de mola. A magnitude total das forças exercidas sobre a amostra em modo de 








Este modo possibilita a obtenção de imagens de elevada resolução em superfícies lisas e 
suficientemente duras. É sensível a variações da altura da ponta inferiores a 0,1nm. No entanto, 
factores como a adesão ou a fricção podem afectar as imagens obtidas [173]. 
 
Quando se pretende analisar materiais mais moles ou facilmente deformáveis pela ponta 
tais como materiais biológicos, polímeros ou amostras muito rugosas, usam-se o modo intermitente 
ou o modo de não contacto [176]. 
 
Modo de não contacto 
Neste modo, o cantilever é colocado a uma distância da superfície da amostra entre 10 e 
100 nm. As forças de Van der Walls envolvidas são então de natureza atractiva. A magnitude das 
forças envolvidas em modo de não contacto é muito mais baixa do que em modo de contacto sendo 
de aproximadamente de 10-12N, o que torna este modo de funcionamento interessante para 
caracterizar amostras menos rígidas. 
 
Relativamente ao cantilever, este deverá ser mais rígido do que o usado no modo de 
contacto afim de contrariar a atracção e contacto com a superfície da amostra. 
Devido à baixa magnitude das forças envolvidas e à elevada rigidez do cantilever, o sinal 
obtido em modo de não contacto é muito pequeno e difícil de medir. Usa-se então um sistema de 
detecção AC que é mais sensível aos gradientes de força do que as próprias forças de interacção. 
Assim, o sistema faz oscilar o cantilever a uma frequência próxima da sua frequência de 
ressonância (tipicamente entre 100 a 400 kHz) e com uma amplitude entre algumas dezenas a 
centenas de angstroms. O sinal detectado é então referente a variações da frequência ou da 




O modo intermitente é similar ao modo de não contacto, excepto que a vibração do 
cantilever é realizada a uma maior proximidade da amostra do que no modo de não contacto de 
maneira a que a ponta possa tocar levemente na amostra. A magnitude das forças envolvidas no 
modo intermitente está entre 10-12 e 10-8N. À semelhança do que acontece em modo de não 
contacto, o sinal medido corresponde a variações das características de oscilação do cantilever tais 
como frequência, amplitude ou fase. A região para operar em modo intermitente está representada 
na figura 5.4. 




 O modo intermitente é preferido ao modo de contacto quando se tratam de amostras menos 
rígidas e é mais eficiente do que o modo de não contacto quando é preciso varrer grandes áreas 
com grandes variações de topografia [173, 176]. 
 
 
5.2.2. A microscopia de força piezoeléctrica (PFM) 
 
A microscopia de força piezoeléctrica baseia-se no efeito piezoeléctrico inverso, isto é, no 
facto de um material piezoeléctrico sofrer uma deformação mecânica em resposta à aplicação de 
um campo eléctrico. A ponta do microscópio testa então a resposta mecânica da amostra em 
relação à aplicação de um campo eléctrico. 
Relativamente à constituição do microscópio e ao seu modo de funcionamento, este é uma 
adaptação do microscópio de força atómica em modo de contacto [177]. A figura 5.5 mostra o 















Figura 5.5. Esquema de um microscópio de força piezoeléctrica [177] 
 
Na figura 5.5, pode observar-se que o microscópio de força piezoeléctrica corresponde a 
um microscópio de força atómica com uma fonte suplementar que permite a aplicação de campos 
eléctricos AC e DC, e um elemento chamado lock-in amplifier . 
A ponta usada para medir a resposta piezoeléctrica da amostra é feita ou revestida de um 
material condutor. A deflexão do cantilever é causada pela detecção, por parte da ponta, de 
vibrações na amostra induzidas pela aplicação de um campo eléctrico AC aplicado entre a ponta e o 
 




substrato onde está a amostra. A deflexão do cantilever é depois convertida em sinal eléctrico 
através do lock-in amplifier, e este sinal é considerado como a resposta piezoeléctrica da amostra 
[177, 178]. 
 
A figura 5.6 ilustra a deflexão do cantilever em resposta à presença de domínios de dipolos 
orientados paralelamente ou anti-paralelamente ao campo aplicado. Entende-se por um domínio de 
dipolos uma zona onde os dipolos eléctricos estão todos orientados na mesma direcção. Conforme 
esquematizado na figura 5.6.a, se se aplicar um campo eléctrico paralelo a polarização de um 
domínio de dipolos então ocorre expansão do domínio que flecte o cantilever para além da 























Figura 5.6. Princípio de funcionamento do microscópio de força piezoeléctrica (campo eléctrico 
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5.2.3. Preparação dos filmes finos de PLLA com diferentes graus de cristalinidade  
 
Os filmes finos de PLLA foram preparados por deposição por espalhamento de uma 
solução de PLLA sobre substratos de Pt/TiO2/SiO2/Si. A solução de PLLA 5% (m/m) foi preparada 
a partir do polímero de maior peso molecular P2 por dissolução em dioxano. Depois da completa 
dissolução do polímero, foi desligada a placa de aquecimento para permitir que a solução de PLLA 
atingisse lentamente a temperatura ambiente. Seguidamente, foi colocada uma gota de 
aproximadamente 45 µL da solução de PLLA sobre cada substrato de Pt/TiO2/SiO2/Si e o filme 
fino foi formado a 6 000 rpm. Os filmes finos obtidos apresentaram uma espessura de 
aproximadamente 300 nm como determinado por microscopia electrónica de varrimento. 
Afim de estudar a polarizabilidade do PLLA com diferentes propriedades cristalinas, os 
filmes finos foram submetidos a tratamentos térmicos simples para variar a sua cristalinidade. 
 
Para eliminar a história térmica dos filmes finos de PLLA, as amostras foram levadas à 
temperatura de fusão T=190ºC, como determinado por calorimetria diferencial de varrimento a 
uma taxa de aquecimento de 10ºC/min durante 30 minutos a fim do PLLA fundir. Adicionalmente, 
o polímero foi fundido porque é sabido que a taxa de cristalização do polímero a partir do seu 
estado fundido é maior do que a partir do seu estado amorfo [180]. 
 Seguidamente, metade das amostras foram levadas ao congelador a uma temperatura de -
17ºC para evitar a cristalização do polímero e promover o carácter amorfo enquanto que a outra 
metade das amostras foi submetida a um tratamento de cristalização isotérmica a 80ºC durante 15 
minutos para promover a cristalização. 
É importante referir que se demonstrou em estudos anteriores que o tempo durante o qual o 
PLLA permanece à temperatura de fusão influenciará a sua cristalização, nomeadamente a cinética 
de cristalização, o grau final de cristalinidade e o tamanho das esferulites. Verificou-se que taxa de 
cristalização do PLLA a uma determinada temperatura de cristalização a partir do seu estado 
fundido aumenta com o aumento do tempo de permanência à temperatura de fusão [180]. Estes 
parâmetros não foram estudados neste trabalho pois estão fora do âmbito do trabalho. Assim, após 
a fusão do polímero, as amostras directamente congeladas e as amostras tratadas a 80ºC durante 15 










5.2.4. Caracterização dos filmes finos de PLLA por AFM e PFM 
 
As diferenças de morfologia entre os filmes de PLLA submetidos aos diferentes 
tratamentos térmicos foram observadas por microscopia de força atómica (modelo Veeco 
Multimode, Nanoscope IIIA) varrendo a superfície das diferentes amostras em modo de contacto 
em ar com uma ponta de silício revestido com platina. 
 
A microscopia de força piezoeléctrica foi realizada usando um microscópio de força 
atómica (Veeco Multimode, Nanoscope IIIA) em modo de contacto e adaptado para aplicar campos 
eléctricos através da ponta, sendo a ponta de sílicio revestido com platina. E para investigar o papel 
da polarização na adsorção de proteinas, foi usada a microscopia de força piezoeléctrica que 
permite polarizar localmente os filmes de PLLA e visualizar a manipulação dos dipolos eléctricos 
conseguida por aplicação de um campo eléctrico. 
Para polarizar localmente os filmes finos de PLLA, foi aplicado um campo eléctrico DC 
através da ponta do microscópio durante o varrimento das amostras. Seguidamente, a zona 
submetida à polarização local foi novamente varrida pela ponta sob um campo AC de 
aproximadamente 30V afim de medir a resposta piezoeléctrica do filme polarizado. A conversão da 
resposta piezoeléctrica em imagem permite visualizar a existência de dipolos e se foram ou não 
orientados pelo campo DC. 
 
 
5.2.5. Ensaio de adsorção de proteinas: metodologia 
 
Dado que o microscópio de força atómica (Veeco Multimode, Nanoscope IIIA) usado para 
fazer microscopia de força piezoeléctrica não possui célula de líquidos, foi usado outro 
microscópio (PicoPlus scanning probe microscope, Molecular Imaging, Scientec) equipado com 
uma célula de líquidos para testar a adsorção de proteinas. 
 
A proteina humana usada neste estudo foi a fibronectina. A fibronectina é uma 
glicoproteina adesiva multifuncional de elevado peso molecular (450-500kDa) e consiste num 
dímero cujas cadeias estão ligadas por pontes de dissulfeto e composta por 3 tipos de módulos 
repetidos denominados de módulos do tipo I, II e III (figura 5.7). A fibronectina encontra-se na sua 
forma solúvel no plasma e em outros fluidos biológicos. Esta liga-se a diversos componentes da 




matriz extracelular incluindo o colagénio, a fibrina, os glicosaminoglicanos através de domínios 
específicos, formados por um ou mais módulos das suas cadeias, como também se liga às células 
através das suas sequências de aminoácidos arginina-glicina-aspartato, designadas de sequências 











Figura 5.7. Esquema da fibronectina [adaptado de 181] 
 
Esta protéina foi escolhida para este estudo pois promove a adesão das células [182, 183]. 
Também está envolvida nos fenómenos de migração e diferenciação celular e potencializa a 
sensibilidade de certas células, como as endoteliais, aos efeitos proliferativos dos factores de 
crescimento [183]. 
Preparou-se uma solução de fibronectina por diluição de uma solução inicial de 
concentração 1 mg/mL (Sigma, F0895-5MG) em água tamponizada (pH=7,4) até atingir a 
concentração de 75 µg/mL. Foi usada a água tamponizada em vez de o comum tampão fosfato 
salino, porque este causava o descolamento (“peeling off”) do filme do substrato impossibilitando o 
varrimento da ponta do microscópio. 
O teste de adsorção foi realizado depositando uma gota de aproximadamente 45 µL da 
solução de fibronectina durante 30 minutos sobre a amostra contendo zonas previamente 
polarizadas por PFM e zonas não polarizadas. Para evitar a permanência de moléculas de 
fibronectina não adsorvidas à superficie da amostra que possam dificultar o varrimento e a 
visualização da morfolgia, a superfície foi enxaguada com água destilada. Colocou-se depois uma 
gota de água tamponizada por cima da amostra para evitar a desnaturação das protéinas 
eventualmente presentes e adsorvidas à superfície e a amostra foi imediatamente levada para 
observação ao microscópio.  
A avaliação da adsorção da fibronectina foi feita comparando zonas previamente 
polarizadas e zonas não-polarizadas antes e depois da adsorção da proteina. A acquisição de 
imagens foi feita no microscópio de força atómica PicoPlus em modo intermitente com uma ponta 
 




em nitreto de sílicio revestida a ouro (C=0,12N/m) e em meio líquido, isto é, em água tamponizada 




5.3. Resultados e discussão 
 
 
5.3.1. Morfologia dos filmes finos de PLLA 
 
As morfologias de ambos os filmes finos PLLA-QA e PLLA-SC são mostradas na figura 
5.7 e foram obtidas através do varrimento da superfície das diferentes amostras em modo de 
contacto em ar. 
 
Figura 5.8. Morfologia dos filmes de PLLA: área de 100 µm2 no filme PLLA-QA (a) área de 25 
µm2 no filme PLLA-QA (b) e área de 100 µm2 no filme PLLA-SC (c) 
 
Os filmes de PLLA-QA são caracterizados por uma matriz amorfa com alguns núcleos de 
forma alongada dispersos pela matriz (figura 5.8 a e b). Estes núcleos são característicos do 
primeiro estágio da cristalização [184] e o seu aparecimento ocorreu devido ao tempo que demorou 
o arrefecimento do PLLA fundido aquando da etapa de congelação. Adicionalmente, o filme de 
PLLA-QA apresenta, de acordo com o seu carácter amorfo, uma superfície lisa caracterizada por 
uma rugosidade média quadrática de 4,9 nm. Por sua vez, o filme de PLLA-SC (figura 5.8 c) está 
quase totalmente cristalizado, sendo caracterizado por esferulites até 30 µm e, como resultado da 
cristalização, por uma rugosidade média quadrática de 91 nm, 20 vezes superior à rugosidade dos 
filmes de PLLA-QA. 
 
 





5.3.2. Polarização dos filmes finos de PLLA  
 
A determinação do campo eléctrico mínimo a aplicar para orientar os dipolos 
eventualmente presentes na amostra, foi efectuada numa zona de 100 µm2 no filme PLLA-QA, 
onde 5 pequenas áreas de 10 µm2 foram sucessivamente polarizadas através da ponta com um 
campo DC de amplitude variando entre ±10 e ±50V. Para cada área de 10 µm2, a metade superior 
foi polarizada com um campo positivo e a metade inferior com um campo negativo. Finalmente, foi 
medida a resposta piezoeléctrica a zona inicial de 100 µm2. A movimentação e a orientação dos 
dipolos em resposta ao campo eléctrico aplicado podem ser visualizadas na imagem da resposta 













Figura 5.9. Morfologia (a) e resposta piezoeléctrica (b) de uma zona de 100 µm2 no filme de 
PLLA-QA após polarização de várias áreas de 10 µm2 com um campo DC entre ±10 e ±50V 
 
 
As zonas brancas e pretas correspondem a domínios de dipolos orientados em direcção ao 
substrato e na direcção oposta, respectivamente. Como pode ser observado, a aplicação de ±10V 
não induz a movimentação dos dipolos enquanto que a aplicação de ±20 e ±30V inicia a orientação 
dos dipolos de acordo com a polaridade do campo aplicado. Finalmente, a aplicação de um campo 
entre ±40 e ±50V parece permitir a orientação mais completa dos dipolos do filme polimérico. 
Considerando a espessura dos filmes (300 nm), este campo corresponde à aplicação de 
aproximadamente 130MV/m. Este valor está de acordo com os valores médio de 100MV/m que a 
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Seguidamente, testou-se a polarizabilidade de áreas maiores nos filmes de PLLA-QA como 
também nos filmes de PLLA-SC. Foram então escolhidas em ambos os filmes zonas de 100 µm2 
nas quais uma área de 50 µm2 foi submetida a aplicação de um campo DC de ±40 V através da 
ponta de prova. A figura 5.10. mostra a morfologia e a resposta piezoeléctrica resultante para 






















Figura 5.10. Morfologia (a) (c) e resposta piezoeléctrica (b) (d) após polarização de uma área de 50 
µm2 com um campo DC de aproximadamente ± 40V numa zona de 100 µm2 num filme de 
PLLA-QA (a) (b) e num filme de PLLA-SC (c) (d) 
 
A microscopia de força piezoeléctrica permite então desenhar facilmente e precisamente 
áreas polarizadas com diferentes polaridades e de tamanho variável, nomeadamente entre alguns 
nanómetros e 100 µm nos dois tipos de filmes em estudo, PLLA-QA e PLLA-SC, afim de 






















  Adicionalmente, é também possível inverter a orientação dos dipolos por acção do campo 
DC aplicado através da ponta de prova procedendo a um novo varrimento sobre a amostra com um 










Figura 5.11. Morfologia (a) e resposta piezoeléctrica de uma zona de 100 µm2 num filme de PLLA-
SC (b) (c): após polarização de uma área de 20 µm2 com um campo DC de aproximadamente 
+ 40V (b) e após inversão da orientação dos dipolos da mesma área de 20 µm2 por aplicação 
de um campo de polaridade inversa de - 40V (c) 
 
No PLLA, a orientação dos dipolos corresponde à rotação interna do grupo polar ligado ao 
átomo de carbono assimétrico presente em cada unidade de repetição do polímero. Este grupo polar 
corresponde ao carbonilo C=O que constitui um dipolo eléctrico. 
 
Tendo-se mostrado que a manipulação dos dipolos do PLLA pelo uso da microscopia de 
força piezoeléctrica é possível nas zonas amorfas como nas zonas cristalinas do PLLA, seguiu-se a 
polarização de uma área para posterior ensaio de adsorção da fibronectina. 
 
O teste de adsorção da fibronectina foi realizado apenas nos filmes finos semicristalinos 
PLLA-SC porque se observou, durante os ensaios de polarizabilidade, que quando o campo 
eléctrico deixa de ser aplicado, a polarização é mantida na fase cristalina devido ao bloqueio dos 
dipolos orientados nas esferulites enquanto que não é mantida na fase amorfa à semelhança do que 
acontece nos polímeros piezoeléctricos amorfos [61]. 
Foi então escolhida uma zona homogénea de 100 µm2 num filme fino de PLLA-SC (figura 
5.12.a) completamente cristalizada para evitar diferenças na topografia porque esta é uma das 
propriedades superficiais dos materiais que pode influenciar a adsorção de protéinas bem como a 
adesão e proliferação de células [169]. Esta zona foi depois polarizada durante o varrimento pela 
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cima e em que 20µm foram polarizados positivamente, 30µm negativamente e os 50 µm restantes 
positivamente.  
 






Figura 5.12. Morfologia (a), resposta piezoeléctrica (b) e perfil da resposta piezoeléctrica (c) após 
polarização de uma zona de 100 µm2 com um campo DC de ± 50V de num filme de PLLA-
SC 
 
Foi usado o programa WsXM para traçar um perfil da resposta piezoeléctrica a partir da 
imagem para confirmar a natureza das cargas induzidas pela polarização e presentes à superfície 
dos filmes finos. O perfil determinado está representado na figura 5.12.c e traduz a resposta 
piezoeléctrica da zona polarizada de 100 µm de baixo para cima. 
De acordo com os contrastes observados na figura 5.12.b da resposta piezoeléctrica e do 
perfil da figura 5.12.c, escolheram-se 2 zonas diferentes para análise: uma zona negativamente 




polarizada e uma positivamente polarizada (zona 1 e 2 nas figuras 5.12 (a) e (c) respectivamente). 
Estas zonas foram escolhidas nas áreas de maior contraste da imagem da resposta piezoeléctrica, 
que indicam maior orientação dos dipolos presentes. Estas zonas foram depois comparadas entre si 
e também com uma zona não polarizada, isto é, uma zona fora dos 100 µm2 inicialmente 
polarizados e uma zona que não tinha sido submetida nem a polarização nem à adsorção de 
proteinas. 
Depois da polarização, a amostra foi então retirada do microscópio Veeco e submetida ao 
ensaio de adsorção de proteinas. É importante referir que a zona polarizada foi previamente 
identificada no microscópio óptico do microscópio de força atómica para que seja possível 
reencontra-lá no microscópio PicoPlus depois do ensaio de adsorção de proteinas. 
 
 
5.3.3. Adsorção de proteinas 
 
As 4 diferentes zonas de 5 µm2 analisadas são mostradas na figura 5.13. Como as 
características topográficas das esferulites do PLLA são diferentes no tamanho e na forma das 
características das proteinas, foi possível usar as imagens relativas à topografia para determinar se 
havia ou não proteinas adsorvidas nas diferentes zonas. As imagens de fases foram também 





















































Figura 5.13. Morfologia (a,c,e,g) e imagem da fase (b,d,f,h) de diferentes zonas do filme PLLA-SC 
obtidas em modo intermitente em água tamponizada: área não polarizada antes da adsorção de 
fibronectina (a) (b), área não polarizada após a adsorção de fibronectina (c) (d), área 
positivamente polarizada após a adsorção de fibronectina (e) (f) e área negativamente 




























A visualização por microscopia de força atómica das diferentes áreas permite nos ver que a 
adsorção da fibronectina ocorreu nas áreas não polarizadas como também nas áreas positivamente e 
negativamente polarizadas da zona cristalina do filme fino PLLA-SC. Relativamente às 
características morfológicas da fibronectina, esta apresenta uma forma globular em todas as áreas, 
característica da adsorção desta proteina em superfícies hidrofóbicas [185]. No entanto, a 
quantidade de fibronectina adsorvida nas zonas polarizadas é visivelmente superior à quantidade 
adsorvida nas áreas não polarizadas. É óbvio que a polarização facilitou e promoveu uma maior 
afinidade entre a fibronectina e a superfície cristalizada do filme de PLLA. Como consequência, 
existe uma maior concentração de fibronectina adsorvida nas zonas polarizadas do que nas zonas 
não polarizadas da superficie dos filmes de PLLA. 
Este efeito parece ser independente da polaridade da polarização. Ambas as zonas positiva 
e negativamente polarizadas apresentam uma superfície completamente coberta por várias camadas 
sobrepostas de protéinas com agregados de protéinas com tamanhos entre 90 e 450 nm, enquanto 
que a zona não polarizada apresenta uma superfície não totalmente recoberta com poucas protéinas 
adsorvidas e uns agregados heterogeneamente dispersos e de tamanho menor, entre os 45 e 136 nm.  
 
É sabido que, depois de polarizados, os materiais piezoeléctricos são caracterizados por um 
momento dipolar eléctrico permanente como também por uma accumulação de cargas nas suas 
superfícies [186]. A maior densidade de fibronectina adsorvida nas zonas polarizadas pode estar 
então relacionada com a maior densidade de cargas presente nessas zonas.  
A fibronectina, apesar de ter uma carga global negativa, tem carácter anfotérico, isto é 
alguns dos seus módulos têm carga global negativa e outros têm carga global positiva (ver figura 
5.14). Estes módulos carregados podem ter interagido com as zonas do PLLA opostamente 
carregadas devido a polarização. Assim, a maior afinidade da proteina com as regiões polarizadas 
pode ser devida a interacções electrostáticas. 
No entanto, embora a forma, a quantidade, a densidade e o tamanho das macromoléculas 
de fibronectina adsorvidas à superfície das zonas positivamente e negativamente polarizadas 
parecem ser iguais, a conformação e a orientação da proteina pode ser diferente já que os domínios 
carregados da proteína vão ser atraídos por superfícies com cargas diferentes. As zonas funcionais 
da fibronectina responsáveis pela ligação as células podem assim estar melhor expostas ou de mais 
difícil acesso para as células. 
Como anteriormente referido, a presença de cargas nas superfícies de materiais 
electricamente carregados e a natureza destas cargas influenciam a integração de implantes. Foi 




mostrado que as superfícies negativamente carregadas induzem o crescimento ósseo quando 
comparado com superfícies não carregadas ou positivamente carregadas [38-49]. 
Relembre-se também que a implantação de tubos de PVDF piezoeléctricos polarizados 
mostrou que o crescimento ósseo ocorria apenas na face dos tubos que estava negativamente 
carregada devido a polarização, o que sugere que a presença de cargas negativas é uma condição 
necessária para que o crescimento ósseo seja induzido [22].  
Sugere-se então que a conformação adoptada pela proteina sobre a superfície 
negativamente carregada seja a que permite uma melhor exposição dos domínios responsáveis pela 
ligação com os receptores das células, ou seja, os domínios III 2-10 que contém os grupos RGD 




Figura 5.14. Esquema da fibronectina adsorvida numa superfície negativamente carregada [187]  
 
In vivo, ou in vitro na presença de células, a fibronectina forma, depois de adsorvida, uma 
estrutura densa de fibrilas que permitem a adesão e a proliferação de células. Normalmente, a 
adsorção da fibronectina na superfície de um biomaterial não é suficiente para iniciar a formação 
das fibrilas sendo a adsorção desta sob a forma de macromoléculas isoladas ou então sob a forma 
de monocamada. 
Para explicar o facto da fibronectina formar fibrilas somente na presença de células, foi 
proposto que os receptores celulares exercem uma tensão sobre a fibronectina gerada pelo 
citoesqueleto induzindo uma mudança da conformação e o desdobramento da proteina que 
permitem a formação da matriz estável de fibrilas. Outra hipótese refere que a existência de cargas 
a superfícies das células, com uma densidade de aproximadamente 0,1C/m2, induz interacções 




electrostáticas entre a superfície da célula e a proteina que são suficientes para o desdobramento da 
proteína. 
Foi então postulado que superfícies com elevada densidade de cargas são capazes de 
deformar proteinas mudando assim a sua conformação no seu estado adsorvido e seguidamente 
demonstrado em substratos de poliestireno com diferentes graus de sulfonatação que uma 
densidade de carga superior a 0,08C/m2 induz a adsorção de fibronectina sob a forma de 
multicamada como também a formação da estrutura densa de fibrilas com tempos de adsorção 
superiores a 30 horas, mesmo na ausência de células [187]. 
Neste trabalho, observou-se que a adsorção da fibronectina sobre as zonas polarizadas 
ocorreu sob a forma de multicamadas após apenas 30 minutos de adsorção. Isto constitui mais um 
indício de que a densidade de cargas presentes na superfície das zonas polarizadas devido a 








































5.4. Conclusão  
 
 
A implantação de materiais piezoeléctricos polarizados tem mostrado accelerar o 
crescimento ósseo. Por isso, neste trabalho, propôs-se estudar o efeito da polarização de um 
polímero biodegradável, biocompatível e piezoeléctrico, o PLLA, sobre a adsorção de fibronectina.  
Com esse objectivo, usaram-se as microscopias de força piezoeléctrica e de força atómica. 
A combinação destas duas técnicas mostrou ser válida para polarizar o PLLA a nível local e para 
estudar o seu efeito na adsorção de proteinas em meio líquido.  
A microscopia de força piezoeléctrica provou a presença do efeito piezoeléctrico inverso 
no PLLA, isto é, a geração de uma deformação mecânica como resultado da aplicação de um 
potencial eléctrico. O uso desta microscopia permitiu manipular e orientar os dipolos eléctricos do 
polímero, criando domínios polarizados com diferentes polaridades e diferentes tamanhos em 
ambas as zonas amorfas e cristalinas do PLLA, sendo que a polarização é mais facilmente mantida 
nas zonas cristalinas devido ao bloqueio do movimento dos dipolos nas esferulites do PLLA.  
Foi claramente demonstrado que a adsorção das protéinas é largamente promovida pela 
polarização do PLLA e este efeito parece ser independente da polaridade do campo aplicado. No 
entanto, a conformação adoptada pelas proteinas nas superficies com cargas de natureza diferente 
deve ser diferente, o que poderá ditar a resposta celular. Estudo este que será posteriormente 
realizado. 
Sugere-se então que a promoção do crescimento ósseo com a implantação de materiais 
piezoeléctricos polarizados possa ser o resultado de dois fenómenos. O primeiro fenómeno está 
relacionado com a presença de interacções electrostáticas entre as protéinas e a superfície carregada 
do polímero piezoeléctrico. Estas interacções permitem a promoção da adsorção da proteina bem 
como podem ser suficientes para causar o desdobramento da proteina de modo a optimizar a 
exposição dos seus grupos RGD, responsáveis pela ligação com as células.  
  O segundo fenómeno aqui proposto foi já postulado por outros autores, e refere-se ao 
efeito piezoeléctrico directo. Quando o implante piezoeléctrico é estimulado pelas deformações 
sofridas pelo sistema esquelético durante o exercício de algumas das suas funções, isto é o suporte 










5.5. Trabalhos futuros 
 
 
 Serão necessários mais estudos para entender o fenómeno da promoção da adsorção de 
proteinas nas superfícies de polímeros piezoeléctricos polarizados. Propõem-se seguidamente 
alguns:  
  
 quantificar a adsorção de proteinas adsorvidas nas zonas positivamente e negativamente 
polarizadas para determinar se a quantidade depende da polaridade do campo aplicado, já 
que a visualização por microscopia de força atómica em modo intermitente e em líquido 
parece mostrar que a quantidade é independente da polaridade.  
A título de exemplo, poder-se-á medir a espessura da camada proteica por microscopia de 
força atómica. A quantificação das proteinas poderá ser realizada usando elipsometria ou 
ainda por espectrofotometria de uma mistura entre as proteinas adsorvidas e o ácido 
bicinchoniníco (BCA) entre outras técnicas.   
 
 determinar a conformação das proteinas adsorvidas por técnicas de fluorescência por 
exemplo.  
O conhecimento da conformação das proteinas é importante pois influencia a adesão e 
outras funções das células e é sugerido na discussão deste trabalho que a conformação 
poderá variar com a polaridade do campo aplicado para a polarização.  
 
 realizar ensaios celulares com os filmes de PLLA e a sua camada proteica adsorvida 
sobre zonas positivamente e negativamente polarizadas para determinar o efeito da 
polarização sobre as células sendo que este efeito é mediado pelas características da 
camada proteica. 
 
 tentar quantificar a densidade e a distribuição de cargas induzidas por polarização do 
PLLA. 
 
 testar a adsorção de proteinas para tempos mais longos (> 30 horas) a fim de determinar 
se a densidade de cargas presentes devido à polarização é suficiente para permitir a 
formação de fibrilas. 
 





 variar os tratamentos térmicos realizados nos filmes de PLLA a fim de variar 
características como número e tamanho das esferulites para determinar o efeito sobre a 
adsorção das proteinas já que a topografia dos materiais mostrou ser um dos factores que 
influencia as respostas biológicas. Poder-se-á também estudar a variação da topografia 
dos filmes de PLLA juntamente com a polarização destes para determinar se o efeito da 
polarização sobre a adsorção das proteinas prevalece sobre o efeito da topografia.  
 
 testar a adsorção de proteinas usando a fibronectina em conjunto com outras proteinas 
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